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1.1 Anatomia dell’apparato respiratorio 
L’apparato respiratorio è l’insieme di organi responsabili della funzione respiratoria, 
attraverso la quale avviene lo scambio di gas tra il sangue e l’ambiente esterno, garantendo 
così l’ossigenazione del sangue venoso e l’eliminazione dell’anidride carbonica, prodotto 
di scarto di molte reazioni chimiche (Figura 1.1) [1].  
 
Figura 1.1: Scambio di gas a livello della barriera alveolo-capillare [1]. 
 Nell’essere umano, così come in tutti gli animali a respirazione aerea, gli scambi gassosi 
tra sangue e aria avvengono nei polmoni, posti nel torace vicino al cuore e ai grossi vasi a 
esso annessi. Per facilitare lo scorrimento dei polmoni sulla parete toracica durante gli atti 
respiratori, essi sono rivestiti di una membrana sierosa, la pleura. Per adempiere la loro 
funzione, i polmoni sono in comunicazione con l’ambiente esterno tramite una serie di 
organi che assicurano il passaggio di aria e che prendono il nome di vie respiratorie o vie 
aeree. L’apparato respiratorio è quindi caratterizzato da un’alta complessità anatomica e 




funzionale. Al fine di comprendere meglio il funzionamento dell’intero apparato 
respiratorio, di seguito ne sono descritti i diversi componenti. 
1.1.1. Vie aeree 
Le vie aeree si dividono in vie aeree superiori (naso, bocca, rino-faringe e faringe) e vie 
aeree inferiori (laringe, trachea e bronchi) e hanno la funzione di trasportare, riscaldare ed 
umidificare l’aria inspirata, per poi veicolarla nei polmoni e viceversa dai polmoni 
trasportarla verso l’ambiente esterno (Figura 1.2).  
 
Figura 1.2: Schematizzazione delle vie aeree superiori ed inferiori. 
 Questo meccanismo garantisce un continuo rifornimento di ossigeno alle cellule, 
permettendone la fisiologica attività e assicura la rimozione dell’anidride carbonica da esse 
prodotta.  
1.1.1.1. Naso esterno, cavità nasali e paranasali 
Il naso è una sporgenza impari, situato nel mezzo della faccia, ed ha la forma di una 
piramide triangolare a base inferiore, col grande asse diretto obliquamente, collegato con 
l’ambiente esterno tramite le narici (Figura 1.3) [1]. Esso è composto da scheletro, strato 
muscolare, rivestimento esterno o cutaneo e rivestimento interno o mucoso. Alla 
costituzione dello scheletro del naso concorrono ossa, cartilagini e la membrana fibrosa. Le 
ossa si distinguono in ramo ascendente o processo frontale del mascellare superiore e 
margine anteriore del suo processo palatino. Le cartilagini sono principalmente tre: 
cartilagine del setto, cartilagini laterali e cartilagini delle pinne o ali del naso. Per quanto 
riguarda lo strato muscolare, tutti i muscoli agiscono sulle ali del naso, che avvicinano o 




allontanano la linea mediana, restringendo l’orifizio anteriore delle fosse nasali (muscoli 
costrittori) o allargandolo (muscoli dilatatori). Unica eccezione è il muscolo piramidale 
che si trova nella radice del naso ed agisce esclusivamente sulla cute della regione 
intersopracigliare. La cute che ricopre la piramide nasale ne riproduce fedelmente tutte le 
forme ed è caratterizzata essenzialmente da una ricchezza di ghiandole sebacee.  
 Le cavità nasali o fosse nasali, una a destra e una a sinistra, consistono in due canali 
lunghi e tortuosi, fra loro separati da un sottile setto mediano, e sono considerate 
l’associazione di due organi: l’organo dell’olfatto e l’organo della respirazione. Esse si 
dividono in 3 parti, partendo dall’esterno: narici, fosse nasali propriamente dette, e 
retrocavità delle fosse nasali. Le narici, denominate anche vestibolo delle fosse nasali, si 
trovano nella parte anteriore di queste cavità e si differenziano nettamente dalle altre per il 
rivestimento interno che è di tipo cutaneo; mentre le fosse nasali sono rivestite da una vera 
mucosa, la pituitaria. Le fosse nasali (propriamente dette) comunicano attraverso numerosi 
orifizi con un certo numero di cavità secondarie o accessorie, che circondano la cavità 
principale e che sono anche dette cavità annesse o seni paranasali (seno frontale, cellule 
etmoidali, seno sfenoidale e seno mascellare). La retrocavità fa seguito alle fosse nasali e 
costituisce sostanzialmente la parte superiore della faringe, descritta nel paragrafo 
successivo.   
 Le fosse nasali, sia quelle principali sia quelle annesse, sono rivestite dal periostio e più 
superficialmente dalla mucosa pituitaria. Viene inoltre denominata mucosa olfattiva quella 
parte della pituitaria nella quale si trovano i rami terminali del nervo olfattivo. Così come 
tutte le mucose, anche la mucosa delle fosse nasali è costituita da epitelio e lamina propria. 
Ad eccezione delle immediate vicinanze dell’orifizio delle narici, dove si ha un epitelio 
pavimentoso in continuazione dell’epidermide, l’epitelio della porzione respiratoria delle 
cavità nasali è cilindrico a ciglia vibratili. Tra le cellule cigliate sono presenti cellule 
caliciformi, alle quali è attribuita in parte la formazione dello strato di muco che aderisce 
all’epitelio e che adempie una duplice funzione: prevenire l’essiccamento della mucosa, 
provocato dal continuo passaggio di aria, e ostacolare l’avanzamento del pulviscolo. La 
lamina propria è fortemente adesa al periostio e si caratterizza per la presenza di numerose 
ghiandole acinose ramificate di tipo misto, che integrano la secrezione di muco, e 
numerose cellule seriose; quest’ultime secernono sostanze di natura proteica, 
presumibilmente enzimatica, come il lisozima, principio antibatterico. Altra caratteristica 
fondamentale della lamina propria è l’elevata presenza di vasi sanguigni, che servono per 




riscaldare la colonna d’aria inspirata, evitando l’ingresso di aria troppo fredda nelle vie 
respiratorie, e per migliorare la recezione olfattiva, mantenendo i recettori in condizioni di 
temperatura ottimali. 
1.1.1.2 Rino-faringe e laringe 
La faringe è un canale muscolo-membranoso in comune tra l’apparato digerente e 
l’apparato respiratorio, al termine del quale si trovano la laringe, anteriormente, e 
l’esofago, posteriormente (Figura 1.3). Durante la deglutizione il transito alla laringe è 
impedito dall’epiglottide. La faringe è costituita da tre parti: parte superiore (nasale), detta 
rinofaringe, una media (orale), detta orofaringe e una inferiore, detta ipofaringe [1]. La 
rino-faringe costituisce la parte superiore della faringe ed è limitata anteriormente dalle 
coane, le due aperture posteriori delle cavità nasali, e postero-inferiormente dall’istmo 
faringeo, che la mette in comunicazione con l’orofaringe e tramite questa con la cavità 
orale. La mucosa della rinofaringe è irrorata dal ramo faringeo dell’arteria mascellare 
interna e innervata dal ramo faringeo proveniente dal ganglio pterigopalatino. La 
rinofaringe è caratterizzata da una porzione anteriore in cui la mucosa è costituita da un 
epitelio ciliato pseudostratificato ricco di cellule caliciformi mucipare che sono intercalate 
tra una cellula e l'altra. La porzione posteriore della rinofaringe è invece costituita da 
epitelio pavimentoso stratificato non cheratinizzato. Tra le due porzioni si distingue una 
piccola porzione intermedia che presenta cellule cilindriche provviste di microvilli apicali. 
 La laringe, porzione differenziata del condotto aerifero, non serve solo al passaggio 
dell’aria, per la respirazione, ma è anche organo essenziale della fonazione. La laringe è un 
organo impari, mediano e simmetrico ed è posizionato nella parte media e anteriore del 
collo. Essa si trova davanti alla faringe, con la quale comunica mediante una grande 
apertura, al di sopra della trachea e al di sotto dell’osso ioide e della lingua, ai quali essa è 
strettamente legata e ne segue tutti i movimenti. La laringe è mantenuta in posizione dalla 
sua continuità con la trachea e con la faringe, della quale costituisce la parete anteriore, e 
da numerosi muscoli e legamenti. Nonostante le condizioni anatomiche circostanti, che 
tendono a fissarla nella sua regione limitata, la laringe è dotata di movimenti molto vari ed 
estesi (movimenti in senso verticale, antero-posteriore e laterale). Nell’insieme, la laringe 
ha una forma di piramide triangolare, la cui base, diretta in alto, corrisponde alla parte 
postero-inferiore della lingua, e il cui apice, tronco e arrotondato, continua con la trachea. 
La laringe è costituita da uno scheletro osseo e da una serie di segmenti cartilaginei 




(cartilagine cricoidea, tiroidea, epiglottide, aritenoidee, corniculate e cuneiformi); tale 
sostegno fa sì che il condotto sia sempre pervio durante gli atti respiratori. I muscoli della 
laringe si dividono in due gruppi: muscoli intrinseci ed estrinseci. I muscoli estrinseci sono 
il muscolo sternotiroideo, tiroideo, costrittore inferiore della faringe e stilofaringeo ed 
imprimono all’organo dei movimenti d’insieme. I muscoli intrinseci sono il muscolo 
ariaritenoideo, cricotiroideo, cricoaritenoideo posteriore e laterale, tiroaritenoideo e 
ariepiglottico e imprimono ad essa movimenti parziali, cioè muovono i vari segmenti 
cartilaginei gli uni rispetto agli altri.  
 
Figura 1.3: Schema delle vie aeree superiori e parte iniziale della trachea. 
1.1.1.3 Trachea e bronchi 
La trachea, impari e simmetrica, è quella porzione del condotto aerifero delimitata  
dall’estremità inferiore della laringe e dall’origine dei bronchi [1]. La trachea si trova nella 
parte anteriore e inferiore del collo, per poi discendere dietro lo sterno, occupando la parte 
superiore del torace. Nell’adulto, l’estremità superiore della trachea corrisponde di solito 
alla VI o VII vertebra cervicale e l’estremità inferiore alla III o IV vertebra toracica. Nel 
feto, invece, la trachea inizia più in alto, in corrispondenza della V o VI vertebra cervicale 
e si biforca a livello del disco intervertebrale. Dall’origine fino alla biforcazione, la trachea 
percorre un tragitto abbastanza regolare e rettilineo, con una forma a tubo cilindrico 
(Figura 1.4). Essa è estensibile ed elastica e segue la laringe in tutti i movimenti di 
abbassamento e innalzamento. La struttura della trachea si compone essenzialmente di due 
tonache, una esterna (fibrocartilaginea), che costituisce lo scheletro del condotto, e una 
interna (mucosa). La tonaca esterna è costituita da una membrana fibroelastica, da 




segmenti cartilaginei, detti anelli anche se hanno una forma a ferro di cavallo e da 
fibrocellule muscolari che si dispongono nella sua faccia posteriore. La tonaca interna 
riveste regolarmente tutta la superficie interna del condotto ed è molto sottile, 
semitrasparente e altamente aderente alla superficie sottostante. Come la mucosa laringea, 
alla quale fa seguito, anche questa è costituita da un epitelio e una lamina propria.  
L’epitelio tracheale è cilindrico composto di tipo cigliato, ricco di cellule caliciformi. 
Nell’adulto e nell’anziano è frequente la transizione verso forme di epitelio pavimentoso 
stratificato, probabilmente a causa del fatto che le vie respiratorie sono soggette, nel corso 
della vita, all’azione ripetuta di sostanze irritanti e a processi infiammatori, ai quali 
l’epitelio reagisce passando dalla forma cilindrica ad una più resistente. La lamina propria 
è costituita da tessuto connettivo denso, con elevata presenza di fibre elastiche.  
 Nella parte terminale della trachea si ha la biforcazione, dalla quale originano i due 
bronchi, bronco destro e sinistro, che raggiungono rispettivamente il polmone destro ed il 
polmone sinistro in corrispondenza dell’ilo polmonare, dove si dividono ulteriormente, ad 
angolo acuto, dando origine a rami collaterali, formando l’albero bronchiale. I singoli 
bronchi destro e sinistro, non perdono però la propria individualità, pur diminuendo di 
calibro: questa modalità di ramificazione è detta monopodica e si ripete anche nelle 
diramazioni successive, fino ai bronchioli terminali, dove la ramificazione è invece 
dicotomica, ovvero ogni ramo si biforca in rami di ugual calibro formando tra loro non più 
un angolo acuto ma ottuso. A seconda che i rami bronchiali si stacchino dal bronco 
principale al di sopra o al di sotto del punto di biforcazione di un ramo dell'arteria 
polmonare, vengono detti rispettivamente epiarteriosi o ipoarteriosi.   
 I due bronchi principali e parte della prima ramificazione sono chiamati bronchi 
extrapolmonari, mentre nella parte dell'albero dentro i polmoni si trovano i bronchi 
intrapolmonari. I bronchi presentano suddivisioni successive strettamente correlate con 
l’organizzazione interna dei polmoni. Ogni bronco, poco prima di penetrare nel polmone, 
si divide in bronchi lobari. In particolare il polmone destro è costituito da tre lobi e il 
polmone sinistro da due lobi e quindi i bronchi destro e sinistro si ramificano 
rispettivamente in tre e due bronchi lobari. Da questi, a loro volta originano i bronchi 
zonali o segmentali, destinati alle zone polmonari, caratterizzate da una suddivisione in 
lobuli. I lobuli ricevono un’ulteriore ramificazione bronchiale, i bronchi lobulari, che si 
ramificano a loro volta in bronchioli intralobulari ed infine, in bronchioli terminali, che 
hanno ancora una struttura regolarmente cilindrica, a parete liscia e sono considerate per 




questo le ramificazioni ultime dell’albero bronchiale. Con la diminuzione del calibro 
nell’albero bronchiale, si ha sempre più una minor quantità di cartilagine, minor numero di 
ghiandole e cellule caliciforme, e un aumento di tessuto muscolare liscio e tessuto elastico. 
Le ramificazioni bronchiali all’interno dei lobuli prendono il nome di parenchima 
polmonare. Ogni bronchiolo terminale si biforca in due bronchioli, denominati bronchioli 
respiratori, caratterizzati da piccole estroflessioni emisferiche isolate sulla pareti, che 
prendono il nome di alveoli polmonari. Il diametro dei bronchioli diminuisce 
progressivamente al crescere delle loro ramificazioni, e il numero degli alveoli aumenta. 
Dopo poche biforcazioni, ogni bronchiolo respiratorio termina in un condotto alveolare, 
che si ramifica a sua volta e termina  con una dilatazione a fondo cieco nel quale sono 
presenti due o più gruppi di alveoli, detti sacchi alveolari (Figura 1.5). 
 
Figura 1.4: Schematizzazione di tutto l'albero bronchiale a partire dalla biforcazione della trachea fino ai bronchi 
lobari. 




 L’insieme delle ramificazioni con i rispettivi alveoli polmonari, che derivano da un 
singolo bronchiolo terminale, forma una struttura che prende il nome di acino polmonare. 
L’acino polmonare, che è considerato l’unità elementare del parenchima polmonare, ha un 
diametro di circa 1 cm ed è costituito da un numero di alveoli compreso tra i 60 e i 120. 
Riassumendo, l’albero bronchiale inizia all’origine dei bronchi e termina nel parenchima 
polmonare sottoforma di bronchioli terminali. L’albero bronchiale è di fondamentale 
importanza per supportare il decorso di vasi e dei nervi entranti e uscenti dai polmoni, 
infatti tutte le strutture vascolari e nervose si presentano come satelliti dei bronchi. 
L’albero bronchiale e le strutture vascolari e nervose annesse formano un sistema 
compatto, grazie al tessuto connettivo che li avvolge.  
1.1.2 I polmoni 
I polmoni sono gli organi essenziali dell’apparato respiratorio, essendo essi i responsabili 
della funzione respiratoria. Nei polmoni infatti avviene il fenomeno dell’ematosi, ovvero la 
trasformazione del sangue venoso in sangue arterioso. Si distinguono in polmone destro e 
polmone sinistro e sono interamente posizionati nella cavità toracica, le cui pareti si 
modellano esattamente su di essi (Figura 1.5).  
 
Figura 1.5: Struttura completa del polmone destro del polmone sinistro con ingrandimento sui sacchi alveolari. 
 I polmoni sono caratterizzati da una forma a semicono convesso all’esterno, la cui base 
giace sul diaframma, che gli da una caratteristica forma ricurva e che li separa dai visceri 
addominali. Tra lori i polmoni sono invece separati dal mediastino. Normalmente i 
polmoni sono composti da 3 lobi (superiore, medio, inferiore) per il polmone destro e 2 




lobi (superiore e inferiore) per quello sinistro, anche se in realtà le scissure interlobari 
sono soggette a numerose variazioni, sia per la disposizione delle scissure stesse che per 
l’esistenza di scissure sovrannumerarie. Il polmone è costituito da un sistema di piccole 
cavità (alveoli) in cui penetra l’aria atmosferica e per questo il suo volume varia sia in 
relazione al grado di replezione di queste cavità sia con la quantità di aria che esse 
contengono. Durante le escursioni respiratorie, la massa polmonare si amplia notevolmente 
con l’inspirazione e al contrario diminuisce con l’espirazione. In uno stato intermedio tra 
inspirazione ed espirazione, il polmone è caratterizzato dalle seguenti dimensioni: 25 cm di 
diametro verticale, 16 cm di diametro antero-posteriore (larghezza), 10 cm di diametro 
trasverso per il polmone destro e 7 cm per il polmone sinistro.  
 Il volume dei polmoni non è esattamente uguale a destra e a sinistra poiché il polmone 
sinistro, fortemente depresso dal cuore, ha un diametro trasverso inferiore rispetto a quello 
del polmone destro. Pur tenendo conto di queste considerazioni, il volume del polmone 
destro supera quello del polmone sinistro di un valore molto basso, pari a circa 1/5. Il 
volume inoltre varia a seconda del sesso, dell’età e dell’individuo. In particolare, per 
quanto riguarda l’età, è noto che nel neonato, che non ha ancora respirato, il polmone è 
ridotto a delle dimensioni che differiscono notevolmente da quelle che presenterà una volta 
nato e quindi tagliato il cordone ombelicale. Nella fase embrionale il polmone occupa una 
minima parte della cavità toracica, quando poi il neonato respira per la prima volta, l’aria 
penetra nel torace, il polmone, fino ad allora compatto, immobile ed inerte, si adatta 
rapidamente alla funzione respiratoria.   
 Per quanto riguarda il peso dei polmoni, sono stati acquisiti dati su feti che non hanno 
ancora respirato, in modo da poter confrontare il peso di un polmone con e senza aria. I due 
polmoni, in un feto a termine che non ha ancora respirato, hanno un peso assoluto di circa 
65 g, che aumenta a 90 g immediatamente dopo aver stabilito una funzione respiratoria 
regolare. Il peso viene stimato con una semplice regola aritmetica, secondo cui, per un feto 
di 3500 g, il rapporto tra il peso dei polmoni e il peso totale del feto è di 1/53 nel feto che 
non ha respirato e 1/37 nel feto che respira regolarmente. Nell’adulto il peso dei polmoni 
varia da 900 g a 1300 g, con un valore medio di 1100 g circa, di cui approssimativamente 
600 g sono dovuti al polmone destro e 500 g  al polmone sinistro. I polmoni, a causa 
dell’aria contenuta negli alveoli, sono leggeri e galleggiano se immersi in acqua. I polmoni 
appartenenti ad un feto che non ha ancora respirato invece cadrebbero a fondo se posti in 
acqua, così come succederebbe per un frammento di milza o fegato. 




 Il polmone ha una consistenza molle, perché capace di cedere alla minima pressione 
applicata, ritornando poi alla forma originaria immediatamente dopo la cessazione della 
pressione stessa. Malgrado la sua debole consistenza, il tessuto polmonare è comunque 
caratterizzato da una elevata coesione ed elasticità; quando il polmone è sano infatti, esso è 
altamente resistente alle lacerazione e all’elevata pressione dell’aria.   
 I polmoni sono entrambi rivestiti da una membrana sierosa, detta pleura. Le due pleure, 
una per il polmone destro e l’altra per il polmone sinistro, si presentano come dei sacchi 
senza apertura, la cui funzione è quella di facilitare lo scivolamento dei polmoni sulle 
pareti della loggia che li contiene. Le due pleure sono in contatto tra loro dietro lo sterno, 
ma nonostante ciò sono completamente indipendenti l’una dall’altra. Esse sono costituite 
da due foglietti: un foglietto viscerale, che ricopre il polmone, e un foglietto parietale, che 
riveste la cavità. Tra questi due foglietti si trova una cavità, detta cavità pleurica, che è una 
cavità chiusa e a pressione negativa. Questa cavità è normalmente virtuale e contiene una 
piccola quantità di liquido serioso, che facilita il movimento durante gli atti respiratori, 
ovvero lo scorrimento della pleura viscerale su quella parietale. Essa diventa reale solo in 
caso di versamento liquido o gassoso. 
1.1.2.1 Lobi, lobuli e alveoli polmonari 
Il lobo polmonare è costituito da due regioni ben distinte: una regione centrale, detta 
nucleo lobare, ed una regione periferica, detta mantello lobare [1]. Il nucleo lobare è 
costituito dai bronchi lobari, dai vasi sanguigni e linfatici, dai linfonodi, dai nervi e infine 
dal tessuto connettivo che avvolge tutti gli altri elementi. Come già specificato in 
precedenza, i bronchi lobari si dividono più volte, formando un fascio di piccoli bronchi 
che si disperde a ventaglio. Il mantello lobare circonda il nucleo con uno strato di 
parenchima polmonare di circa 40 mm di spessore, ed è costituito da lobuli disposti in due 
o tre strati sovrapposti; i lobuli dello strato superficiale sono allungati, prismatici, e 
separati dai lobuli in profondità mediante un sottile strato di tessuto connettivo. La 
divisione in lobuli, nel mantello lobare, avviene mediante delle travate connettivali radiali, 
che uniscono la pleura al nucleo lobare, e prendono il nome di setti interlobulari. In essi si 
trovano arterie e piccoli bronchi nel loro percorso verso i rispettivi lobuli, così come per le 
vene polmonari. Le formazioni connettivali e i vasi sanguigni, soprattutto le vene, formano 
il sistema di tensione lobare, sistema che si trova sulla pleura e dall’altra parte sul nucleo 
del lobo ed è proprio questo sistema che assicura che le azioni meccaniche, impresse alla 




pleura dai movimenti della gabbia toracica, siano trasmesse al parenchima polmonare 
profondo.   
 I lobuli polmonari rappresentano le unità strutturali del polmone e si presentano come 
piccoli ammassi di tessuto respiratorio. Le dimensioni e la forma dei lobuli può variare a 
seconda dell’età del soggetto e dalla regione del polmone; possono essere poliedrici 
irregolari, come quelli in vicinanza del nucleo lobare, o piramidali come quelli del 
mantello lobare. Il lobulo è formato dal bronco intralobulare, con le relative ramificazioni e 
dal parenchima respiratorio. Il bronco intralobulare si divide numerose volte, fino ai 
condotti alveolari, formando un insieme di circa 50-100 bronchioli, nei quali aumenta 
progressivamente la formazione degli alveoli polmonari sulle pareti.   
 Gli alveoli rappresentano la porzione terminale dell’albero bronchiale, in cui avviene lo 
scambio gassoso, e si presentano come diverticoli con un diametro di circa 200 µm. Essi 
sono numerosissimi, circa 400 milioni nei due polmoni e si stima che la loro superficie 
complessiva sia di circa 70-80   . Le pareti degli alveoli sono rivestite da un epitelio 
alveolare continuo, epitelio respiratorio, e da due tipi cellulari distinti, piccole e grandi 
cellule epiteliali. Le piccole cellule epiteliali (o pneumociti di tipo I)  hanno un’elevata 
estensione perché dotate di ampi lembi citoplasmatici, che sono in genere ricchi di 
vescicole pinocitosiche. Le grandi cellule epiteliali (o pneumociti di tipo II), si trovano per 
lo più nelle maglie della rete capillare ed hanno una forma ovoide o poliedrica, con un 
grosso nucleo centrale. Su di esse si applicano i lembi citoplasmatici delle piccole cellule e 
sono caratterizzate dalla presenza di abbondanti microvilli, mitocondri abbastanza grandi, 
ribosomi liberi ed un piccolo apparato di Golgi. I due tipi di cellule vengono associate a 
due diverse attività funzionali: nelle cellule di tipo I avvengono gli scambi gassosi mentre 
le cellule di tipo II adempiono alla produzione di una sostanza tensioattiva, il surfattante, 
che è un liquido di natura lipidica. Il surfattante ricopre la superficie alveolare e ne 
impedisce il collasso riducendo la tensione superficiale, ovvero la resistenza che l’aria 
incontra all’ingresso dell’alveolo.  
1.2. Fisiologia dell’apparato respiratorio 
Nel corso di millenni di evoluzione dei vertebrati si sono sviluppati meccanismi di 
regolazione della respirazione, della circolazione, dell’equilibrio di acqua ed elettroliti, 
della temperatura corporea e di altre funzioni fondamentali che insieme concorrono a 
stabilire un ambiente interno dell’organismo ottimale. Tutti questi meccanismi sono 




strettamente connessi e l’eventuale variazione di uno di questi porta ad un riadattamento di 
tutti gli altri, così da raggiungere un nuovo equilibrio. Questo processo generale prende il 
nome di omeostasi e determina l’ambiente ideale per l’attività chimica ed elettrica delle 
cellule. Fondamentale esigenza metabolica delle cellule è il continuo rifornimento di 
ossigeno (  ), sia nello stato di riposo che di attività; altrettanto importante è impedire 
l’autointossicazione delle cellule, dovuta all’accumulo di anidride carbonica e di altri 
prodotti di scarto del metabolismo stesso. Il sistema respiratorio svolge le seguenti funzioni 
[2]:  
 Trasporto dell’aria dall’ambiente all’alveolo polmonare e viceversa. 
 Umidificazione, riscaldamento e depurazione dell’aria da polveri e batteri. 
 Scambio dei gas fra sangue e polmoni, diffusione di ossigeno dagli alveoli ai 
capillari e viceversa per l’anidride carbonica. 
 Controllo della respirazione per l’adattamento della ventilazione e controllo 
del pH nel sangue. 
 Ossigenazione del sangue per garantire il metabolismo cellulare in tutti i 
tessuti dell’organismo, assicurando rifornimento di ossigeno e rimozione 
dell’anidride carbonica. 
 L’apparato respiratorio è suddiviso dal punto di vista funzionale in due diversi settori: la 
zona di conduzione dei gas e la zona alveolata o respiratoria. La zona di conduzione dei 
gas è formata dalla trachea e dalle prime sedici generazioni di bronchi e bronchioli e 
trasporta l’aria dall’ambiente esterno ai polmoni e viceversa. La zona alveolata è formata 
dalle ultime sette generazioni dell’albero bronchiale e provvede allo scambio dei gas 
(Figura 1.6).  
 L’attività respiratoria ha origine nei neuroni bulbari e viene poi trasmessa ai 
motoneuroni dei livelli cervicali e toracici del midollo spinale che innervano i muscoli 
respiratori [3]. L’inspirazione è un evento attivo, provocato dalla contrazione di specifici 
gruppi muscolari, mentre l’espirazione può essere sia attiva che passiva. Durante la 
normale attività respiratoria l’espirazione è assolutamente passiva e deriva dalle proprietà 
elastiche dei polmoni e della gabbia toracica; mentre una respirazione forzata può essere 
provocata dall’azione dei muscoli espiratori, che contribuiscono all’espulsione dell’aria dai 
polmoni e al ritorno del torace alla sua posizione originaria.  





Figura 1.6: Schematizzazione dell'albero bronchiale suddiviso in zona di conduzione (a) e zona di respiratoria(b). 
 Alla fine di una normale espirazione, subito prima che inizi l’inspirazione, si ha una 
situazione di equilibrio, in cui non ci sono contrazioni attive di gruppi muscolari, l’aria non 
si muove né verso l’esterno né verso l’interno e il volume del torace è costante. Questa 
condizione di equilibrio è stabilita dal fatto che le forze elastiche dei polmoni e della 
gabbia toracica esercitano un’azione di simile intensità, ma con direzione opposta. In 
particolare, le forze elastiche dei polmoni sono dirette verso l’interno, mentre quelle della 
gabbia toracica verso l’esterno. Inoltre l’azione delle forze elastiche del polmone e della 
gabbia toracica fa sì che nello spazio virtuale tra i due foglietti pleurici (pressione pleurica) 
ci sia una pressione negativa di circa 5 cmH2O (Figura 1.7). Al contrario, negli spazi 
alveolari al termine dell’espirazione si ha una pressione pari a quella atmosferica così da 
avere un gradiente pressorio nullo tra la zona alveolare e l'ambiente esterno, e quindi non si 
genera nessun flusso d’aria.  
 La contrazione dei muscoli inspiratori provoca l’espansione della gabbia toracica verso 
l’esterno, fino a raggiungere il punto massimo, e un aumento della negatività della 
pressione pleurica. Con la dilatazione del polmone, il volume di gas negli alveoli aumenta 
e la sua pressione di conseguenza diminuisce, acquisendo valori negativi; in questo modo 
si è stabilito un gradiente pressorio tra gli alveoli e l’aria atmosferica, da cui consegue la 
generazione di un flusso d’aria dall’ambiente esterno verso i polmoni. L’espansione del 
polmone continua fino a che non si raggiunge l’uguaglianza tra le forze elastiche dei 
polmoni, quelle della gabbia toracica e dei muscoli inspiratori; a questo punto ha inizio una 
nuova fase espiratoria. Durante l’espirazione la pressione pleurica aumenta nuovamente, 




fino a -5 cmH2O, poiché i polmoni diminuiscono di volume e quindi la forza di retrazione 
elastica diminuisce gradualmente. 
 
Figura 1.7: Grafici con andamento della pressione pleurica e alveolare e del volume corrente nel tempo, durante 
un ciclo respiratorio a riposo. 
 La pressione a livello alveolare tende ad aumentare (fino a un massimo di 1 cmH2O) 
rispetto a quella atmosferica, stabilendo nuovamente un gradiente pressorio, che genera un 
flusso aereo di direzione opposta alla fase precedente, cioè dai polmoni verso l’ambiente 
esterno. Alla fine dell’espirazione la pressione alveolare ritorna al suo valore iniziale, pari 
cioè alla pressione atmosferica.   
 Il flusso d’aria che si genera durante l’atto respiratorio, percorre l’albero bronchiale con 
una riduzione progressiva della resistenza e il meccanismo di trasporto dell’aria cambia 
dalle vie aeree superiori alle vie aeree inferiori. Nello specifico, nelle vie aeree superiori 
l’aria inspirata si muove prevalentemente per convezione, mentre in quelle inferiori, in cui 
la velocità del flusso è molto bassa, i gas si muovono per diffusione. Il sangue venoso 
proveniente dalla circolazione sistemica viene pompato dal ventricolo destro nelle arterie 
polmonari e distribuito nel letto capillare. I vasi del sistema arterioso polmonare decorrono 
insieme attraverso i polmoni e hanno il massimo contatto a livello della membrana alveolo-
capillare, in cui avvengono gli scambi gassosi (Figura 1.8). Dopodiché, il sangue arricchito 
di ossigeno ritorna all’atrio sinistro e viene quindi condotto ai vari tessuti e organi sotto 
l’azione della contrazione ventricolare (ventricolo sinistro). La velocità con cui avvengono 




il trasporto di ossigeno e la rimozione dell’anidride carbonica dipendono dall’attività del 
sistema respiratorio e cardiocircolatorio, e soprattutto dall’interazione dei due sistemi, che 
si influenzano reciprocamente, al fine di coordinare le loro azioni. 
 
Figura 1.8: Struttura del sacco alveolare e della rete capillare ad esso annessa. 
1.2.1 Meccanica della respirazione 
Come accennato precedentemente, i movimenti della gabbia toracica sono provocati dalla 
contrazione dei muscoli respiratori [3]. È difficile determinare l’azione dei singoli muscoli 
poiché numerose e complesse sono le relazioni anatomiche e meccaniche esistenti tra loro. 
I muscoli attivi dell’inspirazione (detti muscoli inspiratori) sono il diaframma, i muscoli 
parasternali, situati fra le porzioni cartilaginee delle costole, i muscoli intercostali esterni, 
lo scaleno e lo sternocleidomastoideo. I muscoli espiratori si attivano durante un aumento 
della ventilazione o in presenza di ostruzione delle vie aeree e comprendono i muscoli 
intercostali interni, i muscoli addominali, come l’obliquo esterno e interno, e i muscoli 
trasverso e retto dell’addome.    
 Il diaframma è costituito da una sottile lamina muscolare a forma di cupola che si 
inserisce nelle costole inferiori e costituisce il principale muscolo inspiratorio; è stato 
stimato che più dei 2/3 dell’aria che entra nei polmoni durante un’inspirazione normale 
sono dovuti alla sua azione. Durante l’inspirazione, le miofibrille si accorciano, cosicché la 
cupola del diaframma si appiattisce e si abbassa. Inoltre la contrazione del diaframma fa 
aumentare il diametro verticale, anteroposteriore e trasverso della gabbia toracica, 
provocando a sua volta un aumento della pressione all’interno dell’addome; questo 
aumento di pressione sposta le ultime coste verso l’esterno, provocando un notevole 




allargamento della gabbia toracica.  
 I muscoli intercostali esterni si estendono dal margine inferiore di una costola al 
margine superiore della costola sottostante e sono caratterizzati da fibre dirette 
obliquamente. La contrazione di questi muscoli provoca l’innalzamento delle costole 
durante l’inspirazione, provocando a loro volta un aumento del diametro anteroposteriore e 
del diametro trasversale della gabbia toracica. Durante un’attività respiratoria normale 
questi muscoli agiscono principalmente per favorire l’azione del diaframma e sono invece 
essenziali quando il diaframma è paralizzato o inattivo.  
 Il muscolo scaleno e sternocleidomastoideo (detti anche muscoli inspiratori accessori) 
agiscono quando la frequenza inspiratoria è elevata o in presenza di ostruzione delle vie 
aeree. La contrazione del muscolo scaleno solleva e allarga la parte superiore del torace, 
mentre la contrazione dei muscoli sternocleidomastoidei solleva lo sterno e fa lievemente 
aumentare il diametro anteroposteriore e verticale del torace. Per quanto riguarda i muscoli 
espiratori, i più importanti sono quelli addominali, la cui contrazione causa l’abbassamento 
delle ultime coste, spingendo verso il basso la parte anteriore del torace e comprimendo 
l’addome. L’aumento della pressione addominale spinge il diaframma verso l’alto, 
stimolandone l’allungamento delle fibre. Anche la contrazione dei muscoli intercostali 
interni stabilizza la gabbia toracica, impedendo agli spazi intercostali di sporgere verso 
l’esterno durante un’espirazione forzata. I muscoli espiratori sono essenziali per ridurre il 
volume del torace al di sotto della capacità funzionale residua, come nel caso della tosse. 
1.2.2 Volumi polmonari e proprietà elastiche dei polmoni 
I volumi polmonari possono essere suddivisi in un certo numero di compartimenti, come 
mostrato in Figura 1.9. Durante un atto respiratorio normale, il volume di aria che viene 
inspirato o espirato prende il nome di volume corrente (VC), ed è pari a circa 500 ml; 
durante l’attività muscolare invece, il volume di aria introdotto può arrivare anche a 1000-
1500 ml. È possibile stabilire 3 livelli diversi che caratterizzano il grado di dilatazione e 
contrazione di torace e polmoni [3]: 
 Livello inspiratorio massimo (LIM), che si verifica quando nell’apparato 
respiratorio viene introdotta la quantità massima possibile di aria; 
 Livello espiratorio massimo (LEM), che si verifica quando viene espulsa la 
massima quantità d’aria possibile; 




 Livello espiratorio di riposo (LER), che rappresenta il livello base dal quale 
partono tutti gli atti respiratori e si verifica quando c’è la condizione di equilibrio 
tra la forza di retrazione dei polmoni e la forza di espansione della gabbia toracica. 
 
Figura 1. 9: Grafico con variazioni dei volumi polmonari e delle capacità polmonari. 
 
 Il volume di aria presente nei polmoni al livello LER costituisce la capacità funzionale 
residua (CFR), pari a 2400 ml circa. La quantità massima di aria che può essere introdotta 
nei polmoni a partire dal livello LER è detta capacità inspiratoria (CI). Tale capacità è 
data dal volume corrente in aggiunta al volume di riserva inspiratoria (VRI), che è pari a 
2500 ml circa. Il volume di aria presente nei polmoni alla fine di un’inspirazione massima 
prende il nome di capacità polmonare totale (CPT). Il volume di aria che può essere 
espulso, partendo dal livello LER, è detto che volume di riserva espiratoria (VRE), pari a 
1200 ml circa. Il volume di aria che rimane nei polmoni in seguito ad espirazione forzata 
(massima) è il volume residuo (VR). Sommando volume di riserva inspiratoria, volume di 
riserva espiratoria e volume corrente si ottiene la capacità vitale (CV), che corrisponde 
alla massima prestazione dell’apparato respiratorio.  
 Le proprietà elastiche del polmone dipendono sia dalle proprietà fisiche dei tessuti 
polmonari sia dalla tensione superficiale della pellicola di liquido che bagna le pareti degli 
alveoli. L’elasticità dei tessuti polmonari è data dalla presenza dalle fibre di elastina e di 
collagene che rivestono la parete degli alveoli, dei bronchioli e dei capillari polmonari e 
proprio la distensione e la riorganizzazione di queste fibre elastiche permettono 




l'espansione polmonare durante la respirazione. Le fibre di elastina possono essere stirate 
fino al doppio della lunghezza di riposo, mentre le fibre di collagene sono meno estensibili 
e limitano ulteriori espansioni quando i polmoni raggiungono elevati volumi. 
All’interfaccia aria-liquido dell’alveolo agiscono le forze intermolecolari del liquido, 
generando una tensione meccanica, detta tensione superficiale. Questa tensione 
superficiale contribuisce significativamente alla forza elastica di ritorno del polmone. Il 
surfattante, complesso tensioattivo fosfolipoproteico prodotto dai pneumociti di tipo II, è 
componente fondamentale della pellicola di liquido di rivestimento dell’alveolo. Esso è 
caratterizzato da un valore di tensione superficiale molto basso e già questo tende a 
diminuire notevolmente le forze di superficie. Inoltre gli alveoli di raggio minore, avendo 
minore area di superficie interna, presentano una ridotta quantità di surfattante e questo 
consente di ridurre ulteriormente la tensione superficiale. In questo modo viene impedito il 
collasso dell’alveolo durante l’espirazione, che altrimenti avverrebbe in accordo con la 
legge di Laplace applicata ad una sfera a parete sottile (Figura 10): 
                                                        
  
 
                                                                  (1) 
 L’equazione stabilisce che la pressione (P) all’interno dell’alveolo è direttamente 
proporzionale alla tensione (T) e inversamente proporzionale al raggio dell’alveolo. 
Pertanto, il ruolo del surfattante è fondamentale per diminuire tale tensione durante 
l’espirazione e quindi garantire la stabilità dei piccoli alveoli, che altrimenti si 
collasserebbero e si svuoterebbero in quelli più grandi. I pneuomiciti di tipo II vengono 
prodotti per la prima volta nell’epitelio del polmone fetale a circa 21 settimane di 




 settimana. Se si verifica 
un ritardo nella produzione di tensioattivo, o se un bambino nasce prematuramente, il 
neonato può essere soggetto ad una malattia nota come malattia delle membrane ialine o 
sindrome da distress respiratorio del neonato, caratterizzata da una instabilità degli alveoli 
e da una diminuzione della compliance polmonare. 





Figura 1.10: A sinistra, in assenza di surfattante l'alveolo (b) collassa provocando lo spostamento di aria verso 
l'alveolo (a) (Pb>Pa); a destra l'azione del surfattante  diminuisce la tensione Tb, impedendo  il collasso (Tb<Ta, 
Pb=Pa). 
1.2.3 Resistenze respiratorie 
Le forze elastiche finora descritte si oppongono all’espansione del polmone, mentre le 
resistenze delle vie aeree si oppongono al flusso dell’aria [3]. La resistenza totale del 
sistema respiratorio è data dalla resistenza delle vie aeree e dalle resistenze (frizionali) che 
si oppongono alla distensione dei tessuti della gabbia toracica e dei polmoni durante la 
respirazione. In realtà, le resistenze frizionali contribuiscono di norma solo in piccola parte 
alla resistenza totale (circa il 10%), ma possono aumentare per alterazioni patologiche del 
parenchima polmonare.   
 Dall’azione dei muscoli inspiratori ed espiratori e delle forze elastiche del polmone 
derivano le variazioni pressorie che consentono il passaggio di aria da e verso i polmoni. 
Le relazioni pressione-flusso del sistema respiratorio sono complesse, in quanto le vie 
aeree formano un sistema di condotti che si arborizza progressivamente. Il flusso laminare 
è caratterizzato da lamine di fluido che scorrono parallelamente alla parete del condotto. Le 
lamine al centro del tubo hanno una velocità maggiore di quelle alla periferia, formando 
quindi un profilo di flusso parabolico. Secondo l’equazione di Poisseuille, il flusso (Q) è 
direttamente proporzionale al gradiente pressorio (ΔP) e alla quarta potenza del raggio e 
inversamente proporzionale alla lunghezza del condotto (l ) e alla viscosità del gas (η): 
                                                             
     
   
                                                              (2) 
 Come si nota dalla formula sopra riportata, il gradiente pressorio dipende fortemente dal 
raggio del condotto.  
 Il flusso turbolento è caratterizzato invece da una totale disorganizzazione delle lamine 




di fluido, in cui le molecole di gas si muovono in tutte le direzioni, a velocità diverse, 
scontrandosi fra loro e creando dei vortici. In questo tipo di flusso, il gradiente pressorio è 
direttamente proporzionale al quadrato del flusso e alla densità del fluido. In 
corrispondenza delle biforcazioni tracheo-bronchiali, il flusso laminare decade, dando vita 
ad un flusso misto o di transizione. In un polmone normale il flusso laminare è presente 
sono nelle vie aeree periferiche molto piccole, poiché nella porzione terminale dell’albero 
bronchiale, la somma delle aeree di sezione dei singoli rami (area trasversa totale) è molto 
grande e quindi il flusso è molto lento. Nella trachea il flusso è generalmente di tipo 
turbolento e nel restante albero bronchiale è di tipo misto. Il gradiente pressorio supera 
comunque le resistenze, imprimendo accelerazione all’aria. L’accelerazione è di 
fondamentale importanza durante l’espirazione, poiché l’aria si muove dagli alveoli verso 
le vie aeree superiori, passando progressivamente a un’area trasversa sempre più piccola e 
quindi le molecole di aria devono accelerare attraverso i condotti convergenti, per 
mantenere costante il flusso complessivo. Le differenti zone dell’albero bronchiale non 
contribuiscono in egual misura alla resistenza totale: una larga percentuale deriva infatti 
dalle vie aeree superiori (50% dal naso durante una respirazione di naso, 20-30%  di bocca-
faringe-laringe durante una respirazione attraverso la bocca). L’area totale della sezione 
trasversa di ogni coppia di branche supera l’area di quella da cui derivano, pertanto l’aria 
attraversa una sezione più grande e la resistenza diminuisce progressivamente a ogni 
biforcazione delle vie aeree, precipitando in prossimità degli alveoli. 
1.2.4 Compliance polmonare 
Le variazioni di volume polmonare e pressione trans-polmonare sono influenzate dalle 
proprietà elastiche del sistema e dalla resistenza delle vie aeree. Più precisamente, i 
muscoli respiratori eseguono costantemente un lavoro meccanico per vincere i due ordini 
di resistenze, già precedentemente descritti [3]: 
 Resistenze elastiche, dovute alla forza di retrazione elastica dei polmoni e dalla 
forza di espansione della gabbia toracica.  
 Resistenza al flusso aereo, derivata dall’attrito che l’aria incontra nell’albero 
tracheo-bronchiale.  
 Mentre le resistenze elastiche sono indipendenti dalla velocità con cui avviene l’atto 
respiratorio, le resistenze delle vie aeree sono dinamiche, cioè dipendono dalla velocità 
della respirazione. Il rapporto tra la variazione di volume del sistema polmoni-gabbia 




toracica e la relativa variazione della pressione trans-polmonare si definisce compliance o 
distensibilità polmonare, identificata nella pendenza della curva volume-pressione (Figura 
1.11): 
                                                        
  
  
                                                       (3) 
 A variazioni di volume alte, per un certo incremento di pressione, corrispondono valori 
elevati di compliance polmonare e di conseguenza sarà minore il lavoro necessario da parte 
dei muscoli respiratori per dilatare il polmone. Viceversa, a variazioni piccole di volume, 
corrispondono bassi valori di compliance e il lavoro necessario sarà più alto. Il lavoro 
respiratorio è definito dalla seguente formula: 
                                                             ∫                                                               (4) 
 Tale lavoro meccanico, necessario per vincere il ritorno elastico del polmone e produrre 
l’espansione, è parzialmente immagazzinato sotto forma di energia potenziale, che viene 
liberata durante l’espirazione. Di conseguenza, l’espirazione normale è un fenomeno 
sostanzialmente passivo; al contrario, quando la frequenza respiratoria aumenta o si hanno 
valori alti di resistenza delle vie aeree, sarà necessario, durante l’espirazione, un ulteriore 
lavoro meccanico.  
 
Figura 1.11: Curva pressione transpolmonare-volume, la cui inclinazione rappresenta la compliance. Dalle diverse 
curve si identifica il contributo della gabbia toracica e del polmone sulla compliance del sistema respiratorio 
totale. 




 Il polmone e la parete toracica sono considerati in serie tra loro, quindi la pressione 
totale del sistema respiratorio (Psr) sarà data dalla somma algebrica della pressione del 
polmone (Pp) e quella della gabbia toracica (Ppt): 
                                                                                                                           (5) 
 Per volumi respiratori corrispondenti alla capacità funzionale residua, le forze elastiche 
dei polmoni e quelle della parete toracica sono di uguale intensità e direzione opposta, per 
cui la somma algebrica delle due forze sarà pari a zero. La condizione in cui il volume 
polmonare corrisponde alla capacità funzionale residua rappresenta quindi la condizione di 
equilibrio del sistema respiratorio. Come si nota dalla Figura 1.11, la pendenza della curva, 
ovvero la compliance, assume il valore massimo nella zona centrale della curva, a cui 
corrisponde il lavoro normale del sistema respiratorio, ed è invece ridotta in 
corrispondenza di pressione trans-polmonare alta o per livelli alti di dilatazione polmonare. 
1.3 Sistema polmonare neonatale 
Durante il periodo neonatale avviene l’adattamento alla vita extrauterina, ma le difficoltà 
di questo processo sono elevate, testimoniate dalla frequenza di complicazioni post-partum 
e dall’ancora eccessivamente alta mortalità neonatale. In particolare, la necessità più 
impellente di un neonato è quella di instaurare un’adeguata attività respiratoria, che gli 
garantisce un efficace scambio gassoso [4]. La caratteristica principale dell’organismo di 
un bambino è che esso subisce una continua evoluzione, dal punto di vista sia anatomico, 
che funzionale, al fine di raggiungere la maturità dell’organismo adulto. Tali cambiamenti 
sono particolarmente evidenti nello sviluppo dell’apparato respiratorio, ovvero dal 
processo di alveolarizzazione e dalla formazione delle vie aeree.  
1.3.1 Sviluppo prenatale e postnatale del polmone 
Il polmone umano ha origine da una piccola estroflessione dell’intestino primitivo nelle 
prime settimane di gestazione e la nascita rappresenta un netto cambiamento delle sue 
funzioni. La fase di sviluppo prenatale del polmone, è suddivisa in quattro periodi sulla 
base delle sue caratteristiche istologiche (Figura 1.12) [5]:  
 Organogenesi o periodo embrionale (1a-7a settimana), in cui avviene la completa 
formazione delle vie aeree principali, inclusi i bronchi segmentali e subsegmentali, 
e le prime connessioni vascolari. 




 Periodo pseudoghiandolare  (6a-17a settimana), in cui si conclude il processo di 
ramificazione bronchiale, le vie aeree aumentano di calibro all’aumentare del 
volume polmonare, e il sistema vascolare si sviluppa parallelamente alle vie aeree. 
 Periodo canalicolare (16a-26a settimana), in cui si formano i primi capillari e 
procede l’ulteriore sviluppo delle vie aeree distali , in corrispondenza delle quali 
compaiono le primitive strutture acinari (dotto alveolare e alveoli rudimentali). Al 
termine di questo periodo il polmone è già in grado di sostenere lo scambio dei gas 
ma la sua funzionalità è precaria. 
 Periodo sacculare (25a-37a settimana), in cui avviene una dilatazione delle vie 
aeree terminali così da formare i sacculi, un notevole incremento del volume 
polmonare e della superficie di scambio dei gas e un assottigliamento della barriera 
alveolo-capillare. 
 La fase di alveolarizzazione avviene prevalentemente nella fase postnatale, con la 
formazione dell’85% egli alveoli entro i primi 24 mesi di vita. 
 
Figura 1.12 Fasi dello sviluppo intrauterino del polmone. 
 Il periodo postnatale dello sviluppo polmonare è detto periodo alveolare e maturazione 
del circolo polmonare (36
a
 settimana-18 mesi postnatali), durante il quale sulle pareti delle 
aeree terminali si formano i setti alveolari secondari, costituiti da uno strato connettivale 
(con presenza di elastina) ai cui lati è presente una doppia rete capillare; anche la rete 
capillare va incontro ad un processo di maturazione e assume progressivamente la 
morfologia tipica del bambino e poi dell’adulto. L’interstizio dei setti alveolari si 
assottiglia progressivamente fino alla fusione delle due reti capillari. Dopo i 18-24 mesi il 




polmone si sviluppa parallelamente alla crescita della massa corporea, mantenendo stabile 
il rapporto tra contenuto aereo e volume polmonare. 
1.3.2 Le vie aeree del neonato 
Le vie aeree superiori del neonato sono diverse da quelle dell’adulto dal punto di vista 
strutturale e funzionale, e sono maggiormente soggette a fenomeni ostruttivi, a causa delle 
ridotte dimensioni [5]. Il palato molle aderisce alla base della lingua, in modo da chiudere 
l’istmo oro-faringeo e mantenere così la pressione negativa generata durante la suzione. La 
lingua nel neonato è più larga rispetto alle strutture che la circondano e l’osso mandibolare 
è molto piccolo. Per tale motivo, determinate condizioni possono provocare il rilassamento 
della lingua nella parte posteriore della faringe, provocando l’ostruzione delle vie aeree 
superiori. Il corpo della laringe si trova in posizione più cefalica, in modo che l’epiglottide 
si congiunge con il palato molle stesso, formando una continuità naso-faringo-laringea che 
favorisce la respirazione nasale, prevenendo così gravi fenomeni asfittici e problemi di 
nutrizione. Le alte vie aeree sono formate da più strutture ossee e cartilaginee unite l’una 
con l’altra da muscoli e legamenti, formando un condotto fino alla trachea. I muscoli che 
originano dall’osso ioide e dalle cartilagini laringee si dirigono superiormente verso la 
mandibola e la base del cranio e inferiormente verso lo sterno, le clavicole e le scapole: in 
questo modo si ha un equilibrio di forze contrapposte che garantisce stabilità alle vie aeree 
superiori e contribuisce alla loro pervietà. Particolarmente importante è l’anatomia della 
laringe, sia per eseguire la manovra d’intubazione in modo corretto e sicuro, sia per poter 
rilevare alterazioni che provocano disturbi della ventilazione. La laringe è delimitata sulla 
parte anteriore dall’epiglottide, che nel neonato ha la forma di omega, e sulla parte 
posteriore dal cricoide, ha un volume pari a circa 1/3 del volume della laringe di un adulto 
e in essa si trova una fenditura allungata delimitata dalle corde vocali, che prende il nome 
di glottide. La glottide nel neonato ha l’aspetto di un’apertura triangolare con un diametro 
antero-posteriore di 4 mm ma il punto più ristretto delle vie aeree superiori nel neonato si 
trova in corrispondenza della cartilagine cricoide e non della glottide, come nell’adulto. 
Questo conferisce alla laringe del neonato una struttura a imbuto, che poi tende a diventare 
cilindrica nelle età successive.   
 La trachea del neonato è più corta di quella dell’adulto (lunghezza di circa 4-5 cm) ed è 
formata da circa 16-20 anelli cartilaginei a forma di C contenuti in una tunica fibrosa e 
proprio tale struttura cartilaginea garantisce rigidezza strutturale, soprattutto durante 




l’espirazione forzata. La trachea dei prematuri, rispetto a nati a termine, è caratterizzata da 
un maggiore compliance a causa della scarsa formazione degli anelli cartilaginei. 
Un’ostruzione delle vie aeree superiori o inferiori può essere causa di distress respiratorio 
nel neonato, con sintomatologia clinica che varia in base alla sede e al grado 
dell’ostruzione. 
1.3.3 Fisiologia del sistema polmonare neonatale 
Durante la vita fetale, la funzione di scambio gassoso è compito della placenta, che 
mantiene livelli di PaO2 e PaCo2 del feto rispettivamente tra 25 e 50 mmHg e tra 45 e 50 
mmHg [5]; l’alta concentrazione di emoglobina fetale consente al sangue di trasportare 
comunque notevoli quantità di ossigeno (SaO2>80%) assicurando al feto una crescita 
normale nonostante i valori così bassi di PaO2. Dopo la nascita, la ventilazione e lo 
scambio di gas divengono funzioni interdipendenti e i livelli di PaO2 e PaCo2 influenzano 
l’attività dei centri del respiro per assicurare un adeguato volume minuto (quantità di gas 
espulsa dai polmoni in un minuto). I chemorecettori, sensibili alle variazioni di PaO2, si 
trovano a livello dei glomi aortici e carotidei e trasmettono impulsi al centro bulbare del 
respiro tramite i nervi vaghi e glossofaringei. Quando il valore di PaO2 scende al di sotto 
del valore fisiologico, i recettori sono stimolati e aumentano così la frequenza degli 
impulsi. Prima della nascita il valore di PaO2 è pari a circa 25 mmHg, per salire 
rapidamente dopo il parto a 70 mmHg. Sono inoltre presenti altri meccanismi di feedback 
per il controllo della ventilazione che originano dalle vie aeree, dalla gabbia toracica e dai 
recettori polmonari, ed inviano informazione al sistema nervoso centrale riguardo le 
proprietà meccaniche del sistema respiratorio. Nel neonato in particolare, questi 
meccanismi sono di fondamentale importanza per mantenere il volume polmonare nella 
zona ottimale della curva pressione-volume (si veda Figura 1.1) e nel determinare 
l’adeguato ritmo della respirazione.   
 Durante il travaglio il feto è apnoico, ma alla nascita la sua attività respiratoria diventa 
costante ed indipendente. In particolare, nel neonato a termine la frequenza respiratoria è di 
40-50 atti/minuto, circa il doppio della frequenza di un adulto, ma si tratta di un rapporto 
ragionevole tenendo conto che il consumo basale di O2 nel neonato (6-8ml/Kg) è circa il 
doppio di quello di un adulto. La stabilità del torace nel neonato è favorita da una 
posizione piuttosto orizzontale delle costole e i muscoli intercostali, che si contraggono 
simultaneamente al diaframma, hanno la funzione di irrigidire la gabbia toracica o di 




espanderla durante la fase inspiratoria. Gli atti respiratori sono quindi assicurati soprattutto 
dall’attività del diaframma, che però è meno efficiente nel neonato rispetto all’adulto per 
una conformazione più piana, che ne riduce l’escursione, e per le sue caratteristiche 
istologiche. Nello specifico, l’atto respiratorio del neonato è quasi esclusivamente 
diaframmatico e resta tale fino all’età di circa 3 anni, per poi diventare di tipo misto fino 
all’età di 6-7 anni, e successivamente di tipo toracico.  
 La quantità di aria ventilata nelle vie aeree in un minuto (volume minuto, VE) 
corrisponde al prodotto del volume corrente (VT) per la frequenza respiratoria (f): 
                                                                                                                              (6) 
 Il volume corrente, ovvero il volume inspirato ed espirato ad ogni atto respiratorio 
normale, ha un valore nel neonato di circa 6-8 ml/Kg, e parte di questo volume, circa il 
30%, rimane all’interno delle vie aeree senza partecipare agli scambi gassosi con il sangue 
ed è chiamato volume dello spazio morto (VD). Per ventilazione alveolare (VA) si intende il 
volume di aria che entra nella zona respiratoria ogni minuto e realmente disponibile per lo 
scambio dei gas: 
                                                                                                                        (7) 
 La riduzione dell’espansione del polmone, tipica della sindrome respiratoria determina 
una riduzione di    e quindi della ventilazione alveolare, dato che lo spazio morto rimane 
invariato; di conseguenza il neonato è costretto ad aumentare la frequenza respiratoria per 
mantenere costante il volume minuto. In condizioni fisiologiche la capacità funzionale 
residua del neonato è di circa 20-30 ml/Kg, quindi in ogni atto respiratorio solo una parte 
dell’aria alveolare (circa 1/5-1/6) verrà sostituita con aria nuova.   
 Per quanto riguarda la compliance totale del sistema respiratorio neonatale, solo il 20% 
deriva dalla compliance della gabbia toracica e il restante 80% è dovuto alla compliance 
polmonare. In particolare, esiste una correlazione inversa tra età gestionale e compliance 
della gabbia toracica e infatti essa è circa 5 volte superiore alla compliance polmonare nel 
neonato prematuro e circa 3 volte superiore nel neonato a termine, mentre nell’adulto il 
rapporto è 1:1. La gabbia toracica del neonato prematuro è pertanto molto più cedevole e 
flessibile, tanto da non riuscire a mantenere un’adeguata pressione trans-polmonare a fine 
espirazione, da cui consegue una riduzione della capacità funzionale residua. 




1.4 Malattie del sistema respiratorio neonatale 
Il periodo neonatale, in particolare i primi 28 giorni di vita, caratterizza un’epoca 
fortemente vulnerabile durante la quale si ritiene vengano completati molti degli 
adattamenti fisiologici per la vita extrauterina [4]. La sua importanza è documentata dagli 
alti tassi di morbilità e mortalità, secondo cui negli Stati Uniti, oltre i 2/3 delle morti del 
primo anno di vita avvengono nei primi 28 giorni di vita. Il passaggio dalla vita 
intrauterina a quella extrauterina comporta una serie di cambiamenti a livello biochimico e 
fisiologico. La perdita della dipendenza dalla circolazione materna attraverso la placenta 
impone la necessità di attivare la funzione polmonare allo scopo di scambiare ossigeno e 
anidride carbonica, la funzione gastrointestinale per l’assorbimento del cibo, la funzione 
renale per l’escrezione dei cataboliti e il mantenimento dell’omeostasi chimica, la funzione 
epatica per la neutralizzazione e l’escrezione delle sostanze tossiche e la funzione del 
sistema immunitario per la difesa contro le infezioni. Molti dei problemi del neonato 
derivano dall’interferenza o mancanza di questi processi di adattamento. Le condizioni di 
emergenza più comuni e della massima importanza per il neonato in sala parto sono 
l’incapacità di dare inizio alla respirazione e di mantenere un’attività respiratoria adeguata, 
condizione patologica che prende il nome di insufficienza respiratoria neonatale. In 
generale, le patologie respiratorie del neonato sono molteplici e varie, rappresentano uno 
dei problemi sanitari più complessi e sono tra le maggiori cause di mortalità precoce.  
1.4.1 Insufficienza respiratoria neonatale 
L’insufficienza respiratoria è l’incapacità del sistema respiratorio di adempiere alla 
funzione di scambio gassoso ed è caratterizzata dalla caduta dei livelli di ossigeno nel 
sangue arterioso (ipossiemia, PaO2 < 60 mmHg), che può associarsi all’aumento dei valori 
di anidride carbonica (ipercapnia, PaCO2 > 45 mmHg). Questa sindrome costituisce il 
quadro clinico più comune in epoca neonatale ed ha manifestazioni eterogenee perché 
molteplici sono le patologie che si presentano nel neonato con i sintomi di distress 
respiratorio, ma soprattutto perché la fisiopatologia del distress varia in base all’età 
gestazionale e al livello di maturazione del sistema respiratorio [6]. In particolare, nel 
neonato a termine l’insufficienza respiratoria è causata da affezioni polmonari o 
extrapolmonari che alterano il fisiologico processo di adattamento neonatale, mentre nel 
neonato pretermine la causa principale deriva dall’immaturità delle componenti del sistema 




respiratorio. Le turbe respiratorie del neonato possono essere classificate in due gruppi 
generali: 
 Insufficienza nervosa centrale, ovvero l’insufficienza del centro respiratorio, che 
causa una ventilazione inadeguata. 
 Insufficienza respiratoria periferica, in cui si ha uno scambio gassoso insufficiente 
a causa di alterazioni nei processi di distribuzione o diffusione. 
 Le patologie che provocano la condizione di insufficienza respiratoria nel neonato sono 
quindi di natura diversa (meccanica, nervosa, vascolare, metabolica) come riportato di 
seguito: 
 Malattie dell’apparato respiratorio che determinano alterazioni della meccanica 
respiratoria o degli scambi alveolo-capillari: 
 Sindrome da distress respiratorio neonatale. 
 Tachipnea transitoria. 
 Sindromi di air leak (PIE, pneuomotorace, pneumomediastino). 
 Ipertensione polmonare persistente. 
 Sindrome d’aspirazione meconiale. 
 Polmoniti congenite. 
 Ernia diaframmatica ed ipoplasia polmonare. 
 Malformazioni congenite del sistema respiratorio. 
 Emorragia polmonare. 
 Chilotorace. 
 Displasia toracica asfissiante. 
 Malattie del sistema nervoso centrale e periferico con compromissione dei 
meccanismi di controllo dell’attività respiratoria: 
 Anossia alla nascita. 
 Convulsioni. 
 Emorragia endocranica. 
 Sindrome di Ondine. 
 Paralisi del nervo frenico. 
 Danno del midollo spinale. 
 Sindrome di Werdnig-Hoffman. 




 Malattie dell’apparato cardiocircolatorio con riduzione della perfusione tissutale: 
 Ipovolemia. 
 Scompenso cardiaco. 
 Cardiopatie congenite. 
 Shock. 
 Anemia-emoglobinopatie. 
 Squilibri metabolici o infezioni che interferiscono con la respirazione cellulare: 
 Ipoglicemia. 




 Il neonato affetto da insufficienza respiratoria è un soggetto altamente a rischio e 
pertanto ha bisogno di un attento monitoraggio delle funzioni vitali, mediante il ricovero in 
Terapia Intensiva, in cui saranno messi in atto tutti gli interventi di rianimazione e 
assistenza ventilatoria necessari. 
1.4.1.1 Sindrome da distress respiratorio neonatale 
Di seguito sarà brevemente descritta la sindrome da distress respiratorio, che è la 
patologia respiratoria più comune nel neonato [7] e la cui conseguenza principale è la 
riduzione di compliance polmonare, aspetto fondamentale che caratterizza il principio di 
funzionamento del simulatore polmonare neonatale sviluppato nel presente lavoro di tesi. 
La causa principale di questa sindrome è il deficit di surfattante e gli aspetti fisiopatologici 
sono la riduzione della compliance polmonare, la perdita della capacità funzionale residua 
e l’alterazione del rapporto ventilazione/perfusione (Figura 1.13). L’incidenza è molto alta, 
circa l’1% nei neonati e circa il 10% nei nati pretermine, e diminuisce all’aumentare 
dell’età gestazionale. La mancata o alterata produzione di surfattante causa il collasso 
alveolare (atelettasia) con conseguente espulsione di aria e danneggiamento dell’epitelio 
alveolare e dell’endotelio vascolare, determinando quindi sintomi quali ipossia, cianosi e 
difficoltà respiratoria. 





Figura 1.0.13: Volumi e capacità polmonari nel caso (a) di un neonato sano e nel caso (b) di un neonato affetto da 
distress respiratorio. 
 Un’alta percentuale di neonati che presenteranno più tardi una sindrome da distress 
respiratorio ha avuto dei periodi di asfissia prima o immediatamente dopo la nascita. Di 
conseguenza il pH del sangue si riduce rapidamente e la PaCO2 sale nel neonato, 
provocando insieme all’ipossia, un effetto vasocostrittore sulle arteriole polmonari, così da 
ridurre nettamente lo scambio gassoso alla barriera alveolo-capillare. Il neonato cerca di 
superare la difficoltà respiratoria aumentando la frequenza e la profondità degli atti 
respiratori, che di solito aumentano fino 60 o più al minuto entro due ore dopo la nascita. Il 
trattamento più comune per questo tipo di patologia prevede la somministrazione di 
surfattante esogeno e l’impiego della ventilazione meccanica, stabilendo di solito un 
graduale miglioramento dal terzo giorno di terapia. 
 










Il quadro clinico di insufficienza respiratoria richiede l’assistenza del personale clinico che 
interviene con tecniche di assistenza ventilatoria, al fine di espletare o integrare la funzione 
respiratoria. Nel neonato la ventilazione meccanica costituisce comunemente un 
trattamento temporaneo (i.e. fino al raggiungimento dell’autonomia respiratoria), al fine di 
garantire uno scambio gassoso ottimale e una riduzione del lavoro polmonare. Tuttavia, 
data la vulnerabilità e la delicatezza del sistema respiratorio neonatale, soprattutto nel caso 
del prematuro o di una condizione patologica, la ventilazione meccanica rappresenta una 
delle cause che concorrono al danno polmonare, influenzando la severità dell’insufficienza 
respiratoria e inducendo talvolta il successivo sviluppo di broncodisplasia polmonare 
(BPD, bronchopulmonary dysplasia), ovvero una patologia che determina l’insufficienza 
polmonare cronica [8]. Il danno polmonare legato alla ventilazione, detto anche VILI 
(Ventilator Induced Lung Injury), è indotto da una serie di fattori quali le alte pressioni 
ventilatorie (barotrauma), gli alti volumi correnti (volotrauma) e l’alta concentrazione di 
ossigeno impiegata nella ventilazione (danno ossidativo). In quest’ottica, studi clinici e di 
laboratorio sulle diverse tecniche di ventilazione meccanica hanno contribuito in maniera 
determinante a comprendere l’importanza nell’impiego di volumi correnti relativamente 
piccoli, al fine di minimizzare o prevenire il danno polmonare ventilatore-indotto. Con 
l'obiettivo di ridurre al minimo queste complicazioni, nel 1971 è stata sperimentata, in età 
neonatale, una metodica di assistenza ventilatoria alternativa a quella convenzionale, che 
prende il nome di CPAP (Continuous Positive Airway Pressure) e che consiste 
nell’applicazione di una pressione positiva continua alle vie aeree del paziente in respiro 
spontaneo durante l’intero ciclo respiratorio. Negli anni Novanta, con la nuova tecnica di 




somministrazione per via nasale proposta da Agostino, Pellegrini et al. [9,10], la NCPAP 
(Nasal CPAP) diventa una tecnica di ventilazione assistita assolutamente non invasiva 
(NIV) e altamente utilizzata nel trattamento dell’insufficienza respiratoria neonatale. Ciò è 
stato possibile anche grazie alla concomitanza di altri fattori, tra cui la comparsa sul 
mercato di sistemi per la somministrazione della CPAP a elevata efficienza e l’impiego di 
terapie farmacologiche specifiche, quali i corticosteroidi prenatali e il surfattante esogeno, 
che hanno fortemente modificato il decorso delle malattie polmonari neonatali cambiando 
radicalmente lo scenario clinico rispetto ai decenni precedenti. L’efficacia di questa 
modalità di assistenza ventilatoria dipende dall’effettiva erogazione del livello di CPAP 
prefissato e quindi dal corretto funzionamento del sistema, che è però difficile da 
controllare e mantenere nel tempo in modo adeguato, senza aumentare il rischio di traumi. 
Per questo motivo, nonostante i progressi nell’assistenza ventilatoria, che hanno portato ad 
un’aumentata sopravvivenza dei neonati prematuri e dei neonati patologici, non si è 
osservata una concomitante riduzione nell’incidenza di complicanze a lungo termine. 
Pertanto, uno degli obiettivi della ricerca nell’ambito dell’assistenza ventilatoria del 
neonato è proprio quello di valutare l’efficacia e la sicurezza delle modalità ventilatorie 
proposte, per far si che siano potenzialmente in grado di limitare gli effetti avversi 
dell’intubazione e della ventilazione meccanica. Inoltre, fattore altrettanto influente nella 
percentuale di sopravvivenza di neonati patologici o di problematiche connesse a 
insufficienza respiratoria di diverso livello, è la formazione del personale medico, che in 
prima persona si interfaccia al neonato con le tecniche di rianimazione e assistenza 
ventilatoria necessarie. È stato infatti valutato che la formazione del personale medico 
rappresenta un elemento chiave nella sopravvivenza del neonato e per questo motivo, un 
ulteriore obiettivo della ricerca, è quello di migliorare e ottimizzare la formazione del 
personale medico, al fine di garantire la preparazione adeguata per affrontare le 
problematiche che si presentano quotidianamente nei reparti di Terapia Intensiva 
Neonatale. Proprio a questo scopo, prendendo spunto dalle altre discipline mediche, anche 
nella neonatologia e in particolar modo nella ventilazione neonatale, negli ultimi decenni 
ha preso piede la simulazione, per migliorare la performance del personale clinico addetto 
all’assistenza neonatale. I simulatori polmonari  hanno quindi l’obbiettivo di migliorare la 
qualità della formazione del personale medico, rendere oggettiva e standardizzata la 
valutazione degli allievi e, qualvolta, di calibrare i ventilatori, mediante la riproduzione 
anatomica e funzionale dell’apparato respiratorio neonatale. 




2.2 Tecniche di assistenza ventilatoria neonatale 
Il trattamento dell’insufficienza respiratoria mediante assistenza ventilatoria risponde 
all’esigenza di soddisfare i seguenti obiettivi [6]:  
 Favorire lo scambio gassoso con adeguata ossigenazione e rimozione di anidride 
carbonica. In particolare: 
 Il pH arterioso deve essere mantenuto a livelli maggiori di 7.25, poiché per 
valori inferiori la funzione metabolica cellulare risulta essere compromessa.  
 La PaO2 deve essere mantenuta in media a 50-75 mmHg, con un limite 
inferiore accettabile per il neonato con distress respiratorio a 40 mmHg,. 
 Il valore di PaCO2 non deve scendere al di sotto di 37.5 mmHg.  
 Limitare la fatica respiratoria, riducendo il lavoro respiratorio. 
 Favorire la risoluzione del quadro patologico, causa di distress respiratorio. 
 Evitare le interferenze emodinamiche. 
 Questi obiettivi devono essere raggiunti modulando una serie di parametri respiratori 
che permettono di espletare un trattamento individualizzato a seconda delle caratteristiche 
fisiopatologiche della malattia in corso e dal periodo evolutivo della patologia. La 
meccanica del respiro include diverse variabili che si modificano nel tempo durante la fase 
inspiratoria ed espiratoria (i.e. pressione, volume e flusso); le variabili di compliance e 
resistenza sono invece grandezze derivate dalle precedenti. La relazione tra queste variabili 
è espressa dall’equazione di moto del sistema respiratorio, che in forma semplificata è: 
                                        (
      
          
)                                          (8) 
dove Pm e Pv sono rispettivamente la pressione generata dal lavoro muscolare del paziente 
e la pressione esercitata dal respiratore meccanico; in caso di apnea o paralisi muscolare il 
lavoro del respiro è interamente esercitato dalla macchina. Il lavoro dipende dall’effetto 
combinato della compliance e delle resistenze del sistema che si va a ventilare, in cui il 
carico elastico è rappresentato dalla pressione necessaria per espandere polmoni e gabbia 
toracica (P=V/C) e il carico resistivo dalla pressione necessaria per generare il flusso 
d’aria ( P=QR).   
 L’attuale classificazione dei respiratori meccanici si basa sull’andamento costante di 
una variabile (pressione, volume o flusso), a fronte di variazioni del carico impostato 




(resistenza e compliance). Se in seguito a variazioni di resistenze o compliance del sistema 
ventilato, la pressione di ventilazione non si modifica ma variano flusso e volume allora il 
respiratore è classificato come respiratore a controllo di pressione. Se al contrario varia la 
pressione mentre flusso e volume rimangono costanti, il respiratore è classificato come 
respiratore a controllo di flusso o a controllo di volume. Negli ultimi trent’anni la 
ventilazione meccanica del neonato è stata prevalentemente realizzata con i respiratori a 
controllo di pressione per motivi di costo, facilità d’uso, e per la capacità di ridurre 
complicazioni quali il barotrauma, potendo controllare con questa tecnica il picco di 
pressione. Tuttavia, nella ventilazione a controllo di pressione, il volume erogato è 
dipendente, oltre che dalla pressione applicata, anche dalle caratteristiche del sistema 
respiratorio e dallo sforzo muscolare del paziente; sia un rapido miglioramento della 
meccanica polmonare o un’attività respiratoria spontanea più efficace possono provocare 
un aumento del volume corrente portandolo ad un livello superiore rispetto a quello 
adeguato e quindi, causare un danno polmonare (volotrauma) come conseguenza delle 
ampie oscillazioni del volume degli alveoli e dello stretch a cui vengono sottoposte le 
strutture delle membrana alveolo-capillare. Inoltre, se questo innalzamento del volume 
corrente non viene immediatamente identificato, si può instaurare progressivamente una 
condizione di ipercapnia con effetti dannosi sul circolo cerebrale. Tutte queste 
complicazioni, in aggiunta al fatto che oggi esistono trasduttori di flusso ad alta precisione 
e di piccole dimensioni che permettono di misurare il flusso del volume corrente 
direttamente a livello del raccordo tra circuito di ventilazione e cannula tracheale, ha fatto 
si che si affermasse un nuovo interesse verso la ventilazione a controllo di volume, sia 
come tecnica singola sia in combinazione con quella a controllo di pressione.  
2.2.1 Parametri della ventilazione meccanica 
Durante il trattamento di assistenza ventilatoria neonatale è necessario impostare e 
monitorare i parametri di seguito riportati, al fine di garantire un’adeguata ventilazione e 
impedire il danneggiamento del sistema respiratorio neonatale [5,8]: 
 Volume corrente (Vt), è il volume di gas che viene insufflato per ogni atto 
respiratorio. 
 Frequenza respiratoria (FR), è il numero di atti respiratori (inspirazione ed 
espirazione) che avviene in un minuto ed è determinata dal tempo inspiratorio (Ti) 
e dal tempo espiratorio (Te). Il valore di Ti deve essere impostato a circa 0.3-0.4 




sec; valori troppo bassi di Ti determinano una riduzione di Vt soprattutto in 
presenza di elevate resistenze, come nel caso di un tubo tracheale di piccole 
dimensioni. Valori di Ti pari a 0.5 sec possono essere impostati per la ventilazione 
di neonati a termine, lattanti o in caso di patologie caratterizzate da aumento delle 
resistenze, come succede nel corso della malattia polmonare cronica. Per quanto 
riguarda il valore di Te, questo deve essere impostato in modo da ottenere una FR 
che garantisca un adeguato volume minuto (si veda paragrafo 1.3.3), ovvero pari a 
150-300 ml/Kg, e mantenga un opportuno livello di PaCO2. I neonati con grave 
alterazione della funzione polmonare hanno bisogno di un maggior volume minuto 
per eliminare la CO2 a causa dell’aumento dello spazio morto fisiologico. Il Te 
deve essere comunque tale da permettere un’espirazione completa del polmone e 
deve quindi essere scelto in base alla patologia polmonare e alla fase del suo 
decorso. Il Te viene fissato a 0.5-0.6 sec circa per un polmone sano, 0.3-0.4 sec per 
un polmone con ridotta compliance e circa 0.7-1 sec per un polmone con resistenze 
aumentate. La FR consigliata è di 60 atti/minuto nella fase acuta di distress 
respiratorio, 70 atti/minuto in caso di asincronia nei neonati con età gestazionale 
superiore alle 32 settimane e fino a 120 atti/minuto nei neonati con età gestazionale 
inferiore. 
 Pressione di Picco Inspiratorio (PIP), la pressione massima erogata in fase 
inspiratoria. Il valore di PIP ottimale per un’adeguata ventilazione è correlato 
soprattutto alla compliance polmonare: è noto, infatti, che in un polmone affetto da 
distress respiratorio pressioni elevate determinano modesti incrementi di volume, 
mentre in un polmone sano nella stessa condizione si ottengono notevoli variazioni 
di volume. La scelta del livello di PIP da impostare dipende dal fabbisogno di O2, 
indice indiretto della patologia polmonare e quindi della compliance polmonare 
stessa. Il livello di pressione indicato per ottenere un volume corrente ottimale in un 
polmone normale è di circa 10-15 cmH20, che può arrivare a 18-20 cmH20 in caso 
di ridotta compliance, e a 20-25 cmH20 in condizioni molto gravi. È inoltre di 
grande importanza assicurare un’adeguata CFR, così da reclutare e stabilizzare gli 
alveoli. Una bassa CFR e la presenza di aree d’atelettasia, infatti, causano una 
distribuzione disomogenea del volume corrente a livello polmonare, andando a 
sovradistendere le aree ventilate. Ad esempio, se un neonato ha solo un terzo del 
polmone disponibile per la ventilazione ed è assistito con un volume corrente di 6 




ml/Kg, la zona ventilata subirà di conseguenza un’espansione e uno stretch 
equivalente a una ventilazione di 18 ml/Kg. Gli indici più attendibili per valutare 
clinicamente l’adeguata espansione del torace sono il controllo del quadro 
radiografico e il livello di ossigenazione del sangue. Una scarsa ossigenazione può 
essere provocato da CFR troppo bassa o troppo alta: nel primo caso per la 
diminuzione della superficie di scambio, nel secondo caso per la sovradistensione 
polmonare e conseguente ipoperfusione di quest’organo. 
 Pressione Positiva di fine Espirazione (PEEP), è sempre maggiore di quella 
atmosferica. Questa pressione provoca un incremento della pressione intratoracica e 
nella pratica clinica varia tra 2 e 5 cmH2O. 
 MAP, è la pressione media delle vie aeree durante l’intero ciclo respiratorio; si 
tratta di un indice che, con un singolo valore, semplifica il monitoraggio dei 
molteplici parametri connessi alla ventilazione meccanica:  
                                           [
  
     
]                                      (9) 
dove K è una costante che dipende dalla forma dell’onda (1 se quadra, ½ se 
triangolare). Nella pratica clinica i valori di MAP possono oscillare tra 3 e 18 
cmH2O. 
 Flusso inspiratorio, è la quantità di miscela al minuto (L/min) che il ventilatore 
eroga durante la fase inspiratoria. Tale flusso regola la pendenza della curva di 
pressione; per flussi bassi si hanno onde triangolari mentre per flussi alti si hanno 
onde quadre. 
 Flusso base, è il flusso di gas che circola durante la fase espiratoria nel circuito per 
consentire il ricambio dei gas. 
 Rapporto Ti/Te, è il rapporto tra la durata dell’inspirazione e la durata 
dell’espirazione. Normalmente l’ispirazione dura meno dell’espirazione e 
un’inversione del rapporto caratterizza la IRV (Inverted Ratio Ventilation). In 
passato, per il trattamento di distress respiratorio sono stati utilizzati rapporti 
invertiti fino a 4:1 (I:E), al fine di migliorare l’espansione polmonare e quindi 
l’ossigenazione. Attualmente, soprattutto dopo l’impiego del surfattante suppletivo, 
è preferibile utilizzare rapporti I:E simili a quelli spontanei del paziente, variabili 
tra 0.8 e 0.6.  
 Frazione di ossigeno inspirata (FIO2), è il contenuto di O2 nella miscela respirata. 
Nella pratica clinica, una volta impostati i parametri appropriati per la patologia 




polmonare del neonato e al suo peso, si regola la FIO2 al fine di ottenere 
un’adeguata saturazione. 
 Il monitoraggio clinico della ventilazione avviene mediante la misura dei gas ematici 
[6]. In particolare, il prelievo arterioso fornisce informazioni sui valori delle pressioni 
parziali PaO2 e PaCO2 e sul contenuto di idrogenioni (pH). Vengono così definiti alcuni 
indici, fondamentali per il monitoraggio clinico del paziente:  
 Gradiente di ossigeno alveolo-arterioso (A-aDO2), è un indice per valutare la 
severità della patologia polmonare e può essere utilizzato come criterio per 
giudicare o meno l’efficacia di un trattamento ventilatorio. 
 Rapporto di tensione di ossigeno arterioso/alveolare (PaO2/PAO2), è un indice 
della differenza delle pressioni parziali di O2 nel sangue arterioso e nel gas 
alveolare e rende conto della quantità di O2 trasportato a livello ematico rispetto 
alla quantità di O2 disponibile negli alveoli. 
 Saturazione (SaO2), è la percentuale di emoglobina satura di ossigeno rispetto alla 
quantità totale di emoglobina presente nel sangue. 
 Capnometria (PetCO2), è una tecnica che consiste nel monitoraggio delle variazioni 
di PCO2 arteriosa. 
 Nella seguente tabella (Tabella 2.1) sono riportati i valori tipici che caratterizzano 
l’attività respiratoria di un neonato a termine sano [11,12]:  
Capacità polmonare totale [ml/Kg] 63 
Volume corrente [ml/Kg] 5-8 
CFR [ml/Kg] 20-30 
Frequenza respiratoria [atti/min] 30-60 
Compliance [ml/cmH2O/Kg] 1-4 
Resistenza [cmH20/l/s] 15-60 
 Tabella 2.1: Valori respiratori caratteristici del neonato a termine. 
2.2.2 Modalità di assistenza ventilatoria  
Le modalità di ventilazione utilizzate nella pratica clinica sono suddivise in ventilazione 
controllata e ventilazione assistita (o trigger) [5,13].   
 Nella ventilazione controllata o ventilazione a pressione positiva intermittente (IPPV) 
lo scambio dei gas è totalmente controllato dal respiratore. Da un punto di vista grafico 




questa tecnica è caratterizzata da un susseguirsi di onde di pressione positiva alla frequenza 
impostata dall’operatore e si parla di ventilazione a pressione positiva ad alta frequenza 
(HFPPV) se la frequenza supera i 60 atti/min. Il limite principale della IPPV è la difficoltà 
di ottenere un buon sincronismo di fase e frequenza tra il ritmo spontaneo del neonato e il 
ritmo della macchina, con notevole aumento delle complicazioni ventilazione-dipendenti, 
quali ad esempio il barotrauma. Sulla base di tutto ciò, questa tecnica di ventilazione 
meccanica andrebbe riservata solo ai neonati con attività respiratoria assente.  
 Nella ventilazione assistita o trigger, a controllo di pressione o a controllo di volume, 
l’intervento della macchina è subordinato alla respirazione spontanea del neonato, in modo 
che il ciclo meccanico inizi in contemporanea all’inspirazione spontanea del neonato 
stesso. Viene impostata una frequenza respiratoria minima di sicurezza (back up rate) in 
base al caso clinico a cui il personale medico dovrà interfacciarsi e se la frequenza 
spontanea del neonato scende al di sotto di questo limite, non garantendo più un adeguato 
volume minuto compatibile con la vita del neonato, il respiratore interviene 
automaticamente. Da un punto di vista grafico, questa modalità di ventilazione è 
caratterizzata da un susseguirsi delle onde non più ritmico, come nella ventilazione 
controllata, ma variabile in base al comportamento del neonato. Negli ultimi anni, 
numerosi studi hanno dimostrato i vantaggi della ventilazione assistita rispetto a quella 
controllata: l’inspirazione attiva del paziente sincrona con l’attività della macchina 
consente l’impiego di pressioni di picco più basse, una migliore distribuzione della 
ventilazione grazie alla coordinazione del flusso aereo con lo sforzo muscolare e un 
miglioramento degli scambi gassosi. Inoltre, eliminando l’asincronia tra il respiro del 
neonato e del ventilatore, durante la ventilazione trigger si ha un minor lavoro respiratorio.
  Elemento chiave per la realizzazione della ventilazione assistita è quindi il trigger, cioè 
lo strumento in grado di rilevare un segnale fisiologico connesso alla fase inspiratoria 
spontanea del paziente, per poi attivare l’intervento automatico del ventilatore [5]: 
 Trigger di pressione, strumento attivato dalla deflessione negativa del segnale di 
pressione determinato dall’inspirazione spontanea del neonato. La ventilazione 
basata su questa metodica è adeguata per i neonati di peso superiore ai 1500 g, ed è 
invece più difficoltosa da applicare ai neonati di peso inferiore, che difficilmente 
producono, nella fase precoce dell’inspirazione, un flusso tale da ridurre in maniera 




significativa la pressione nel circuito di ventilazione e quindi permettere 
l’attivazione del ventilatore. 
 Trigger ad escursione addominale (capsula di Graseby), in cui la capsula di 
Graseby adesa sull’addome è capace di rilevare l’aumento della pressione 
addominale conseguente alla contrazione del diaframma. Questo sistema è 
applicabile anche ai neonati prematuri, in cui la distorsione della gabbia toracica 
durante l’inspirazione determina una maggiore variazione volumetrica dell’addome 
rispetto a quella del torace. Il sistema è però caratterizzato da un piccolo ritardo del 
trigger, in quanto la contrazione del diaframma avviene circa 60 msec prima del 
movimento di flusso a livello delle vie aeree. 
 Trigger di impedenza toracica, sistema che utilizza, come segnale di inspirazione 
spontanea, le modificazioni di impedenza transtoracica, valutate per mezzo di un 
monitor cardiorespiratorio. Questo metodo presenta lo svantaggio di un tempo di 
risposta troppo variabile. 
 Trigger di flusso, strumento che rileva il flusso aereo (flusso inspiratorio) in 
corrispondenza del raccordo tra crociera e cannula tracheale. Questo sistema ha 
molti vantaggi, rispetto agli altri precedentemente citati: si basa su un segnale di 
riconoscimento specifico dell’inspirazione spontanea, lo sforzo inspiratorio del 
paziente richiesto per l’attivazione del respiratore è minimo e inoltre l’inizio del 
respiro viene captato precocemente. Il sensore di flusso sembra essere a oggi il 
sistema di trigger più idoneo per la ventilazione assistita in epoca neonatale, e si 
parla quindi di ventilazione assistita flusso-sincronizzata.  
 All’interno di ciascuna delle due macrofamiglie della ventilazione meccanica, ovvero 
ventilazione assistita e ventilazione controllata, si ha un ulteriore suddivisione, che si basa 
sull’invasività o meno di cui le modalità ventilatorie sono caratterizzate [6,14]: 
 Ventilazione invasiva (convenzionale): IMV, SIMV, A/C, PSV, VAPS, VG. 
 Ventilazione non invasiva: CPAP, nCPAP, BIPAP. 
IMV ( intermittent mandatory ventilation) 
Si tratta di una modalità di ventilazione in cui il paziente ha la possibilità di respirare 
spontaneamente tra un ciclo meccanico e l’altro (Figura 2.1). Durante il Te, è sempre 
presente un flusso costante di gas nel circuito di ventilazione e in alcuni respiratori tale 




flusso viene automaticamente regolato in base al lavoro respiratorio del paziente (demand 
flow). Lo svantaggio della IMV è che il ciclo meccanico del ventilatore non è sempre 
sincrono con l’attività respiratoria del paziente; per questo motivo, solitamente viene 
impostata una bassa frequenza respiratoria così che il respiro del paziente si inserisca senza 
difficoltà tra gli atti assistiti. Un’evoluzione di questa tecnica è l’IMV sincronizzata (o 
SIMV). 
 
Figura 2.1: Curva di pressione caratteristica della modalità di ventilazione IMV. 
SIMV (synchronous intermittent mandatory ventilation) 
Si tratta di una modalità di supporto ventilatorio in cui solo un certo numero di atti, 
prefissato dall’operatore, è assistito dal ventilatore, mentre gli altri sono lasciati 
spontaneamente al neonato (Figura 2.2). Gli atti impostati vengono erogati in modo 
sincrono allo sforzo inspiratorio del paziente quando viene superata la soglia del trigger. 
Questa metodica viene realizzata facendo iniziare un periodo di refrattarietà, di durata 
regolabile, al termine di un ciclo respiratorio assistito-controllato; nel periodo di 
refrattarietà il paziente respira spontaneamente su un livello di PEEP impostata e il sistema 
di trigger è insensibile a qualsiasi segnale, quindi tali atti respiratori non sono assistiti. 
Dopo questa fase di refrattarietà inizia la fase detta finestra temporale, durante la quale il 
trigger è di nuovo attivo. Se durante la finestra temporale non è rilevato nessun atto 
spontaneo, al suo termine il respiratore interviene in modalità controllata. Se invece, 
durante la finestra temporale, viene rilevato lo sforzo inspiratorio del paziente, il 
respiratore eroga l’atto assistito in sincronia con tale sforzo. Nella pratica, una volta 
prefissata la modalità di ventilazione SIMV, l’operatore imposta il numero di atti spontanei 
che desidera siano assistiti ogni minuto, e tali atti vengono erogati in base ai parametri di 
PIP, PEEP, flusso e FIO2, assicurando una frequenza di sicurezza e quindi una ventilazione 
minima in caso di apnea. 





Figura 2.2 Segnali di pressione, flusso e volume nel caso di ventilazione meccanica di tipo SIMV. 
 La SIMV sembra essere particolarmente indicata nella fase di “svezzamento” del 
paziente dal respiratore, durante la quale si riduce l’intervento del respiratore, diminuendo 
progressivamente il numero degli atti assistiti e individuando senza ritardi il momento 
migliore per l’estubazione finale. 
A/C o SIPPV (synchronized intermittent positive pressure ventilation) 
Si tratta di una modalità di ventilazione assistita a controllo di pressione ciclata a tempo, 
ovvero il passaggio dalla fase inspiratoria a quella espiratoria è determinato dal tempo 
(Figura 2.3). 
 
Figura 2.3: Modalità di ventilazione SIPPV: andamento della pressione e del flusso in funzione del tempo. 
 Nella SIPPV il paziente è in grado di iniziare ogni atto inspiratorio, che viene poi 
supportato e portato a termine dal respiratore. Con questa modalità di ventilazione il 
paziente è quindi in grado di gestire una propria frequenza respiratoria, avendo a 
disposizione una ventilazione controllata di backup. Il ventilatore, in modalità controllata, 
rilascia un atto a pressione controllata con una frequenza ventilatoria prefissata mentre, in 
modalità assistita, lo rilascia in seguito allo sforzo inspiratorio generato dal paziente. Ogni 
sforzo inspiratorio del neonato che supera la soglia di trigger è sostenuto da un atto 
meccanico del ventilatore, utilizzando parametri (i.e. FR, Ti, Te, PIP, PEEP, flusso, FiO2 ) 




preimpostati. Il neonato con adeguata attività respiratoria è in grado di mantenere il 
controllo del pattern respiratorio e un’adeguata attività della muscolatura respiratoria 
purché la regolazione del trigger sia corretta. 
PSV (pressure support ventilation) 
Si tratta di una modalità di ventilazione assistita a controllo di pressione, in cui il passaggio 
dalla fase inspiratoria alla fase espiratoria non è time-cycled, ma flow-cycled al fine di 
sincronizzare non solo l’inizio ma anche il termine dell’inspirazione spontanea con quella 
meccanica (trigger espiratorio). Ogni respiro è triggerato dal paziente e supportato dal 
ventilatore e quindi è il neonato stesso che determina l’inizio dell’inspirazione e 
dell’espirazione, controllando il Ti, la FR e il volume minuto (Figura 2.4). Le fasi che 
caratterizzano la PSV sono dunque: 
 Riconoscimento dell’inspirazione spontanea da parte del trigger. 
 Supporto pressorio. 
 Riconoscimento della fine dell’inspirazione in base alla decelerazione del flusso. 
 
Figura 2.4: Segnali di flusso e pressione nel corso della ventilazione meccanica d tipo PSV. 
 In particolare, la fine dell’inspirazione è determinata dalla diminuzione del flusso 
inspiratorio al di sotto del 15% del picco di flusso dello stesso ciclo, indice del fatto che la 
pressione applicata alle vie aeree si è quasi totalmente equilibrata con quella alveolare. In 
tal modo si evita di mantenere inutilmente il polmone espanso, quando l’equilibrio 
pressorio tra circuito di ventilazione e alveoli è ormai raggiunto ed è stato già erogato il 




volume corrente desiderato. Nei neonati di peso molto basso e con una bassa compliance 
polmonare, può succedere che il tempo d’inspirazione risultante sia troppo breve e il 
volume corrente non sia sufficiente a garantire un’adeguata ventilazione. 
VAPS (volume-assured pressure support ventilation) 
Si tratta di una tecnica di ventilazione assistita, molto simile alla PSV, ma ottimizzata dal 
controllo del volume corrente. Può essere associata alla modalità SIPPV o SIMV. Il 
volume corrente erogato al paziente è misurato quando il flusso raggiunge il livello 
prefissato per attivare il passaggio dalla fase inspiratoria alla fase espiratoria (Figura 2.5): 
se tale flusso ha un valore pari a quello impostato dall’operatore, allora interviene il trigger 
espiratorio (flow-cycled), altrimenti Ti si prolunga fino a che non si raggiunge il volume 
desiderato, causando un incremento della pressione di picco (volume-cycled). 
 
Figura 2.5: Segnali caratteristici della ventilazione di tipo VAPS. 
Volume garantito (VG) 
Il volume garantito è una tecnica ventilatoria che può integrare le varie modalità di 
ventilazione a controllo di pressione (A/C, SIMV, PSV). Si tratta di una ventilazione 
ibrida, a controllo di pressione, ma con il fine di erogare un volume corrente prefissato in 
accordo con le variazione di compliance, delle resistenze e dell’attività respiratoria 
spontanea del paziente. Il ventilatore corregge automaticamente la pressione inspiratoria in 
base al volume espirato, al fine di farlo coincidere con quello impostato (Figura 2.6). Il 
graduale miglioramento della compliance polmonare durante il decorso di una patologia 
trattata con VG è associata ad un’automatica riduzione della PIP. Un possibile limite di 
questa tecnica è che la regolazione della PIP avviene in base a precedenti rilevamenti del 
volume espirato, e non in tempo reale. 





Figura 2. 6: Andamento di pressione e volume nel tempo, in modalità di ventilazione a Volume Garantito. 
 
 Nella ventilazione non invasiva (NIV) non viene utilizzato il dispositivo endotracheale 
[15] e il vantaggio rispetto alla ventilazione convenzionale (invasiva) riguarda la minor 
incidenza di danni parenchimali da barotrauma e complicazioni infettive. Le moderne 
apparecchiature per NIV sono diventate molto sofisticate e permettono la regolazione di 
numerosi parametri per potersi adeguare alle necessità del paziente, ma di contro 
evidenziano problemi di sicurezza e applicabilità, che possono essere superati attraverso 
adeguati percorsi di formazione. 
CPAP e nCPAP(continuous positive airway pressure) 
Si tratta di una modalità di ventilazione che consiste nell’applicazione di una pressione 
positiva continua nelle vie aeree del neonato in respiro spontaneo durante l’intero ciclo 
respiratorio [5,6]. La CPAP mantiene la pressione a livello delle vie aeree costantemente al 
di sopra della pressione atmosferica, generando un continuo gradiente pressorio 
transpolmonare durante le varie fasi del ciclo respiratorio (Figura 2.7). Questa modalità di 
ventilazione comporta una serie di effetti fisiologici vantaggiosi tra cui: 
 Miglioramento della CFR, ottenuto aumentando il volume degli alveoli già ventilati 
entro i limiti della loro distensibilità e aumentando il reclutamento alveolare. 
 Stabilizzazione della gabbia toracica e modificazione dei riflessi ventilatori. 
 Miglioramento della meccanica polmonare (riduzione della frequenza respiratoria 
spontanea).  
 Miglioramento della diffusione di O2 attraverso la membrana alveolo-capillare. 




 Riduzione delle resistenze vascolari polmonari. 
 Grazie alla particolare anatomia delle vie aeree neonatali, la CPAP può essere applicata 
al neonato mediante le cannule nasali in sostituzione della cannula endotracheale, da cui 
nasce la nCPAP (Nasal CPAP). Nel neonato il palato molle è aderente alla base della 
lingua e più vicino all’epiglottide rispetto all’adulto, formando una continuità naso-
faringo-laringea, da cui deriva la possibilità che una pressione positiva applicata a livello 
nasale possa essere facilmente trasmessa alle vie aeree. Inoltre, i neonati hanno una 
respirazione prevalentemente nasale, facilitando così l’impiego di questa tecnica. Per 
evitare problemi di perdite di gas dalla bocca o dalle narici o problemi legati all’eccessive 
resistenze offerte dalle nasocannule, è stato messo a punto un sistema alternativo a nCPAP 
definito Infant Flow System. 
 
Figura 2.7: Segnali di flusso, pressione e volume, caratteristici della ventilazione CPAP. 
BiPAP (bilevel positive airway pressure) 
La BiPAP è una modalità di ventilazione non invasiva realizzata con il sistema Infant Flow 
ed ha caratteristiche di ventilazione a pressione controllata, durante la quale il paziente 
respira spontaneamente su due livelli di pressione positiva continua delle vie aeree, quello 
superiore (IPAP) e quello inferiore (EPAP) [6]. Questi due livelli di CPAP si alternano a 
tempi prestabiliti dall’operatore, oppure sono sincroni allo sforzo respiratorio del paziente, 
grazie alla presenza di sensori di flusso o di sensori di movimento, che attivano il trigger 
che innesca a sua volta l’inizio dell’atto respiratorio di supporto. I due livelli di pressione si 
ottengono incrementando i flussi di gas nel circuito senza chiudere la valvola espiratoria; 
ciò garantisce l’espirazione anche durante la fase di IPAP. Il passaggio tra i due livelli di 




pressione genera una variazione di pressione ( P), dalla quale dipende il volume corrente 
applicato, secondo la seguente relazione: 
                                                                                                                                (9) 
dove C esprime il valore della compliance polmonare. 
 
Figura 2.8: I livelli EPAP e IPAP che definiscono il segnale di pressione nella modalità di ventilazione BiPAP. 
2.3 Simulazione in ambito medico 
La simulazione è diventata, negli ultimi anni, parte integrante della formazione sul campo 
del personale clinico. Questa tendenza alla formazione basata sulla simulazione costituisce 
un distacco significativo dal tradizionale approccio “see one, do one”, reso possibile dalla 
ricerca tecnologica che ha portato allo sviluppo di simulatori sempre più avanzati.  In 
aggiunta agli sviluppi di tale tecnologia, altri fattori hanno influenzato questa evoluzione 
[16]: 
 Variazioni nell’assistenza sanitaria e nell’ambiente accademico che limitano la 
possibilità di apprendimento e training direttamente su pazienti. 
 L’incremento dell’attenzione mondiale sui problemi legati agli errori medici. 
 La tendenza verso una formazione basata sui risultati, con requisiti di valutazione 
standardizzata. 
 L’uso dei simulatori consente di riprodurre una grande varietà di condizioni cliniche su 
richiesta necessarie a simulare la realtà, con possibilità di intervento dell’utente e 
conseguente feedback real-time, fornendo così un metodo di apprendimento altamente 
interattivo. In sostituzione alla pratica tradizionale, in cui i tirocinanti svolgono la pratica 
su pazienti reali, la formazione basata sulla simulazione permette ai tirocinanti di affinare 
le loro abilità in un ambiente privo di rischi, al fine di padroneggiare le diverse procedure 




di assistenza, compresi i metodi invasivi e le procedure più critiche, trasferendo poi le 
abilità e le conoscenze acquisite nelle situazioni reali [17]. Inoltre gli insegnanti, mediante 
i simulatori, hanno la possibilità di definire protocolli di valutazione secondo criteri 
oggettivi.   
 La simulazione in ambito medico ha quindi la funzione di imitare pazienti reali, 
specifiche regioni anatomiche, task clinici e/o simulare circostanze della vita quotidiana in 
cui sono resi servizi assistenziali. I simulatori costituiscono dispositivi di simulazione a 
bassa o alta fedeltà, per training individuale o training di gruppo e garantiscono 
un’esperienza standardizzata, minimizzando la variabilità che caratterizza invece i diversi 
pazienti. Inoltre, l’apprendimento di task clinici che richiedono l’utilizzo di tecnologie 
diagnostiche e terapeutiche innovative (come procedure chirurgiche minimamente invasive 
o endovascolari) possono mettere a serio rischio la sicurezza del paziente e la tecnica della 
simulazione può essere applicata proprio allo scopo di testare la strumentazione medica in 
un ambiente realistico ma sicuro. Recenti studi hanno infatti sottolineato il problema degli 
errori medici, non solo di natura individuale ma anche di gruppo e il ricorso alle tecniche 
di simulazione mira a migliorare le capacità collaborative ed ottimizzare il lavoro in team. 
Oltre ai problemi di sicurezza vi sono delle questioni etiche importanti circa 
l’appropriatezza o meno dell’utilizzo di pazienti reali come elementi di training e 
valutazione. L’uso dei simulatori evita proprio la maggior parte di questi problemi etici: i 
tirocinanti hanno la possibilità di commettere errori, correggerli e imparare dagli errori 
stessi, in un ambiente come quello della simulazione, in cui non si ha la paura di fallire o di 
provocare danni irreversibili su un paziente.   
 La simulazione in ambito medico nasce a metà del XX secolo, con manichini che 
riproducono l’essere umano e che simulano le più complesse funzioni vitali, comprese le 
condizioni patologiche più critiche, quali ad esempio l’arresto cardiocircolatorio o 
l’asfissia [18]. Il primo simulatore è stato sviluppato nel 1960 in Norvegia, con il nome di 
Resusci-Anne, privo di controllo e con funzioni limitate (Figura 2.9). Resusci-Anne nasce 
per la simulazione della rianimazione bocca a bocca, quindi presenta vie aeree ostruite, da 
cui la necessità di praticare tutte le tecniche necessarie per la respirazione. Il simulatore è 
stato utilizzato per sessioni di training nell’ambito della rianimazione cardiopolmonare 
(CPR training). Contemporaneamente negli Stati Uniti, è stato sviluppato il simulatore 
SimOne, che rappresenta il punto di partenza dei simulatori controllati mediante computer 
(Figura 2.9). Il simulatore, sotto forma di manichino, riproduce l’intero corpo del paziente, 




con caratteristiche anatomiche e funzionali ad alta fedeltà. SimOne veniva utilizzato 
nell’ambito dell’intubazione tracheale ed era dotato di movimenti della gabbia toracica, 
che simulavano il respiro spontaneo del paziente, movimento delle pupille e movimento 
mascellare.  
 
Figura 2.9: Da sinistra, il manichino Resusci-Anne, SimOne e Harvey. 
 Nel 1968, comparve Harvey, un manichino a corpo intero in grado di simulare 27 
condizioni cardiache ed è il primo esempio di un concetto moderno che tende a focalizzare 
il training su task medici specifici (Figura 2.9). Il sistema era in grado di riprodurre diversi 
parametri fisiologici, quali la pressione sanguigna, il polso venoso giugulare e il polso 
arterioso, tutti sincronizzati con il battito cardiaco e la respirazione. Nel 1987 fu condotto 
uno studio sull’efficacia del simulatore Harvey, con la collaborazione di 208 medici 
tirocinanti, dimostrando notevoli miglioramenti nella pratica medica in seguito a sessioni 
di training con questo simulatore. Intorno agli anni ’90 fu sviluppato GAS (Gainesville 
Anesthesia Simulator), che permette di simulare gli eventi più critici che si possono 
verificare in un paziente anestetizzato, e veniva infatti utilizzato per la formazione di 
anestesisti. GAS si è poi evoluto in HPS (Human Patient Simulator), estendendo il 
simulatore ad altre pratiche mediche, come ad esempio l’intubazione endotracheale. La 
versione pediatrica di HPS prende il nome di Pediasim e costituisce un manichino ad alta 
fedeltà, che ancora oggi viene commercializzato e rappresenta l’elemento cardine dei corsi 
di formazione medica in ambito pediatrico.  
2.3.1 Simulazione in ambito neonatale 
L’assistenza sanitaria al neonato include procedure ad alto rischio e trattamenti che 
richiedono un continuo monitoraggio, il tutto in un ambiente altamente complesso e 
dinamico quale quello della terapia intensiva o della sala parto. In neonatologia, un’area 




particolarmente critica è quella delle patologie respiratorie, che inducono il quadro clinico 
di insufficienza respiratoria, molto comune in epoca neonatale e principale causa di 
mortalità infantile. I neonati affetti da insufficienza respiratoria necessitano spesso di 
ventilazione meccanica, come supporto al trattamento farmacologico (i.e. 
somministrazione del surfattante esogeno). A prescindere dalla modalità di ventilazione 
scelta, questa deve garantire un’adeguata ventilazione alveolare, ridurre il lavoro 
respiratorio del neonato, ma senza indurre danneggiamenti polmonari, ovvero limitando 
valori di pressione intorno a 10-15 cmH2O. Il sistema respiratorio del neonato è, infatti, 
delicato e vulnerabile, spesso reso ancora più fragile dalle alterazioni patologiche a cui è 
soggetto o per l’immaturità delle sue componenti e per questo i parametri ventilatori 
richiedono un’attenta regolazione da parte dei neonatologi, al fine di minimizzare il 
disadattamento respiratorio ed ottimizzare il raggiungimento dell’autonomia respiratoria. 
L’uso dei simulatori ha quindi lo scopo di migliorare la formazione e il training del 
personale medico, ma può costituire anche un mezzo di calibrazione dei ventilatori 
polmonari neonatali [19]. La formazione medica basata sulle tecniche di simulazione 
presenta, quindi, numerosi vantaggi [16]: 
 Ambiente di lavoro a rischio zero. 
 Ottimizzazione del lavoro di gruppo. 
 Simulazione di eventi rari, a bassa frequenza. 
 Possibilità di fare pratica con procedure invasive e strumenti innovativi. 
 Esperienza standardizzata e valutazione oggettiva. 
 Di seguito sono riportati i principali simulatori polmonari neonatali, sia quelli 
commercializzati che quelli sviluppati in ambito di ricerca, al fine di analizzarne il 
funzionamento e mostrarne i limiti. 
2.3.1.1 Simulatori polmonari neonatali commerciali 
In commercio sono presenti diversi simulatori neonatali sviluppati per la formazione e il 
training del personale medico, sia a corpo intero sotto forma di manichini, sia specifici per 
la simulazione del solo sistema respiratorio. Qui di seguito sono descritti i simulatori 
polmonari neonatali comunemente utilizzati nella pratica clinica. 
 Il simulatore polmonare Adult/Pediatric Demostration Lung della IngMar Medical 
(Figura 2.10) è un sistema a due soffietti, con facile regolazione della compliance, della 




resistenza e delle perdite polmonari, al fine di riprodurre un ampio spettro di scenari 
clinici, dalla respirazione spontanea all’aumento del lavoro respiratorio per mezzo di un 
tubo endotracheale [20]. Si tratta di un simulatore passivo in cui è possibile impostare il 
target della simulazione, soggetto pediatrico o adulto, grazie alla presenza di due 
compartimenti. Questo sistema viene utilizzato per scopi formativi, per studiare 
l’interazione paziente-ventilatore e per l’addestramento del personale medico, ed è invece 
inadatto per testare o calibrare i ventilatori polmonari.  
Volume 2   1.0 L nominal 
Compliance 18 to 80 mL/cmH2O overall range 
Resistances Switch-selectable 15, 25, 50 cmH20/L/s 
Leakage Switch-selectable 10, 16, 25 L/min for ET-tube 
and lung leak at 40 cmH2O 
Dimension 11.5  9.8  6.5 inches (291  248  165 mm) 
Weight 14.5 Ibs (7Kg) 
Tabella 2.2: Specifiche tecniche del simulatore Adult/Pediatric Demostration Lung (IngMar Medical). 
 Il simulatore ASL 5000 Breathing Simulator prodotto dalla IngMar Medical (Figura 
2.10) è un sistema in grado di simulare il respiro spontaneo combinato al supporto 
ventilatorio, tramite un pistone con controllo digitale, così da riprodurre molteplici scenari 
clinici: eventi improvvisi (tosse e apnea), condizioni patologiche, come distress 
respiratorio, displasia broncopolmonare (BPD) e bronchiolite, e sviluppo immaturo delle 
vie aeree nel caso del neonato prematuro [21]. Si tratta di un simulatore attivo, accurato e 
versatile, che ha come target sia l’adulto che il bambino, ed è ampiamente utilizzato per 
testare e calibrare i ventilatori polmonari o altri dispositivi di supporto all’attività 
respiratoria. Viene comunemente utilizzato per la formazione e il training del personale 
medico, come strumento attivo in cui in cui i tirocinanti possono fare pratica nel settaggio 
dei parametri ventilatori e simulare situazioni critiche e complesse, in modo da poter 
sperimentare soluzioni diverse senza nessun rischio per il paziente. L’utente si interfaccia 
al simulatore tramite il software RespiSim, che permette di regolare ogni parametro 
respiratorio ed effettuare il monitoraggio real-time degli stessi. Inoltre, il sistema può 
essere integrato dal manichino RespiPatient, così da ricreare situazioni ad alta fedeltà, e 
garantire un’esperienza di apprendimento altamente interattiva. 
 




Hardware Total volume 3.1 L 
Tidal volumes 2 mL to 2.5 L 
Functional Residual Capacity 200-1500 mL 
Spontaneous breath rate 3 to 150 breaths/min 
Peak flow 180 L/min   10% 
Resistance settings 3 to 500 cmH2O/L/s 
Compliance settings 0.5 to 250 ml/ cmH2O 
Tabella 2.3: Specifiche tecniche del simulatore ASL 5000 Breathing Simulator (IngMar Medical). 
 Il simulatore SmartLung, prodotto dalla Imtmedical (Figura 2.10), è un sistema 
compatto e semplice da usare, che permette di regolare i valori di resistenza, compliance e 
perdite polmonari e può essere direttamente connesso al ventilatore polmonare [22]. La 
sacca al suo interno è intercambiabile, assicurando così la simulazione di tutti i tipi di 
pazienti, dall’adulto al neonato (SmartLung Infant Testlung), e se abbinato al dispositivo 
FlowAnalyser della Imtmedical, consente di misurare pressione, flusso e volume generati 
dal ventilatore stesso. 
 
Figura 2.10: Da sinistra, simulatore Adult/Pediatric Demostration Lung (IngMar Medical), ASL 5000 Breathing 
Simulator (IngMar Medical) e SmartLung ( Imtmedical). 
Volume 0-200 mL 
Resistance settings 5, 20, 50, 200 mbar/L/s 
Flow  0-10 L/min 
Compliance settings 1, 2, 3, 5 mL/mbar 
Weight 285 g 
Dimension 270 5  1155   40 mm 
Tabella 2.4: Specifiche tecniche del simulatore SmartLung ( Imtmedical). 
 I simulatori appena descritti, sono interessanti dal punto di vista della semplicità d’uso e 
della compattezza, ma non riproducono il sistema respiratorio neonatale con l’accuratezza 
e la fedeltà anatomica necessaria per replicare situazioni cliniche reali e quindi garantire 




una formazione adeguata al personale medico. In aggiunta, il funzionamento di questi 
dispositivi segue un principio meccanico opposto a quello umano. Nel dettaglio, in un 
neonato sano, l’ingresso di aria nei polmoni avviene grazie alla contrazione dei muscoli 
inspiratori che provocano una diminuzione della pressione intrapleurica (depressione) e 
quindi, per mezzo di un gradiente pressorio, si genera il flusso d’aria dall’ambiente esterno 
verso i polmoni (ventilazione a pressione negativa). Al contrario, nei sistemi convenzionali 
di simulazione polmonare, la respirazione è favorita da una ventilazione a pressione 
positiva, così come il meccanismo del compressore, in cui il gradiente pressorio è definito 
da pressioni positive (ventilazione a pressione positiva), per cui non è riprodotta la reale 
fisiologia polmonare.  
 In aggiunta a quanto descritto sopra, in commercio sono disponibili simulatori 
neonatali, che non sono strettamente focalizzati sul sistema polmonare ma che riproducono 
molteplici funzioni neonatali, e per questo rappresentano gli elementi chiave dei centri di 
simulazione neonatale.  Uno dei simulatori avanzati più utilizzati nelle cliniche è il 
simulatore Newborn HAL S3010 (Figura 2.11), prodotto dalla Gaumard, che riproduce ad 
alta fedeltà un neonato alla 40
a
 settimana di gestazione, ed è dotato sia di feedback sonori 
che visivi [23]. Il simulatore, oltre ad avere una morfologia che lo rende visivamente molto 
simile al neonato, è caratterizzato da aspetti anatomici e funzionali che consentono di 
simulare una grande varietà di scenari clinici. Ad esempio, il simulatore è dotato della 
possibilità di inclinare il collo e avanzare il mento, garantendo le condizioni di lavoro 
necessarie a simulare l’intubazione orale o nasale del neonato, sfruttando sensori che 
rilevano la profondità di penetrazione del laringoscopio. Si ha possibilità di simulare la 
suzione, l’ostruzione delle vie aeree, la respirazione spontanea con il supporto o meno 
della ventilazione meccanica ed eventi di cianosi, tramite segnali visivi di alterazione della 
colorazione facciale. Il movimento della gabbia toracica è associato al pattern respiratorio 
e i suoni respiratori e cardiaci sono accuratamente sincronizzati. È inoltre possibile 
monitorare i parametri vitali real-time via software, acquisire segnali ECG, mediante degli 
elettrodi presenti sul torace e misurare la pressione sanguigna, tramite palpazione o 
auscultazione. Il manichino è anche dotato di accessi venosi o arteriosi su entrambe le 
braccia per effettuare iniezioni endovenose, di esposizione tibiale per iniezioni o prelievi 
ossei, e di ingresso ombelicale per simulare l’inserimento di cateteri. Tramite 
un’interfaccia grafica, l’utente può impostare lo scenario desiderato tra i 20 già 




programmati e preimpostati nel software o modificarli in base alle proprie esigenze e 
monitorare quindi in modo continuativo l’intero ambiente di lavoro. 
 
Figura 2.11: Simulatore neonatale Newborn HAL S3010 (Gaumard). 
 Un altro simulatore avanzato largamente utilizzato per la formazione e il training di 
neonatologi, è il SimNewB (Figura 2.12), prodotto dalla Laerdal in collaborazione con 
l’Accademia Americana dei Pediatri, al fine di soddisfare i requisiti di simulazione ad 
elevata fedeltà necessari per il training in Medicina d’urgenza Neonatale e ottimizzare i 
corsi di formazione [24]. Il SimNewB è un manichino che riproduce l’anatomia di un 
neonato a termine di 3 Kg e lunghezza 53 cm e garantisce la simulazione di una vasta 
gamma di procedure tipicamente eseguite in Neonatologia, garantendo un ambiente 
altamente realistico. Le vie aeree del simulatore sono progettate in modo da favorire il 
training delle tecniche più complesse, compreso quelle invasive, come l’intubazione 
endotracheale e quindi l’applicazione della ventilazione meccanica. Anche questo 
manichino è dotato di un ombelico pervio, con pulsazione fisiologica, che può essere 
monitorato, tagliato o cateterizzato per la terapia endovenosa. L’attività respiratoria può 
essere regolata tramite l’impostazione dei diversi parametri respiratori, simulando anche 
complicazioni respiratorie come lo pneumotorace, movimento toracico e suoni respiratori 
unilaterali e toracentesi con ago unilaterale. Il ritmo cardiaco è regolabile, con variazione 
da 10 a 300 bpm, e l’attività cardiaca è monitorata tramite rilevamento di segnali ECG, 
suoni cardiaci, pulsazioni ombelicali e brachiali e pressione sanguigna, misurabile 
mediante auscultazione dei suoni di Korotkoff. Il SimNewB può essere utilizzato con il 
sistema SimPad, che è utile per registrare gli eventi e fornire un feedback immediato e 
dettagliato sul rendimento degli allievi, ottimizzando la simulazione come strumento 
didattico.  
 Sulla base dell'analisi riportata e alla luce dei simulatori polmonari neonatali descritti, 




emerge l’esigenza di superare i limiti evidenziati nella pratica clinica e quindi sviluppare 
un sistema che sia in grado di riprodurre in modo accurato e affidabile il pattern 
respiratorio del neonato. L’obiettivo è quindi quello di mantenere le reali proprietà 
anatomiche e meccaniche del sistema respiratorio neonatale e quindi garantire valori dei 
parametri respiratori in accordo con i range fisiopatologici tipici, ma contemporaneamente 
assicurare semplicità d’uso e praticità, per facilitare la formazione del personale medico. 
 
Figura 2.12: Simulatore neonatale SimNewB (Laerdal) 
2.3.1.2 Simulatori polmonari neonatali sviluppati in ambito di ricerca 
Nell’ultimo decennio l’interesse della medicina alle tecniche di simulazione anche nel 
campo della neonatologia ha orientato la ricerca verso lo sviluppo di simulatori in grado di 
riprodurre accuratamente il sistema respiratorio neonatale, finalizzati alla formazione e 
training del personale medico e alla calibrazione scrupolosa dei ventilatori polmonari 
neonatali. In letteratura sono disponibili molti modelli teorici e sperimentali che 
riproducono la fisiologia e la meccanica della respirazione neonatale. I modelli teorici sono 
sostanzialmente modelli matematici [25,26], talvolta implementati al pc per effettuare 
simulazioni virtuali [27,28].   
  I simulatori polmonari possono essere suddivisi in quattro classi diverse, in base allo 
scopo per cui sono stati progettati [29]: 
 Simulatori per la valutazione della performance dei ventilatori. 
 Simulatori per insegnare la fisiologia polmonare e la modalità di ventilazione. 
 Simulatori per la gestione della ventilazione. 
 Simulatori come sistemi di supporto alle decisioni cliniche. 
 Nella prima classe sono inclusi i simulatori indicati per la valutazione dei ventilatori 
meccanici, ma spesso non riflettono la complessità meccanica del sistema respiratorio. La 
terza e quarta classe includono simulatori sviluppati per scopi didattici, per far pratica nel 
monitoraggio dei parametri respiratori o per la definizione di protocolli standardizzati che 




ottimizzano l’assistenza sanitaria, e quindi le decisioni cliniche che ne conseguono. La 
seconda classe include il tipo di simulatore che è oggetto di studio in questo lavoro di tesi, 
e viene a sua volta suddivisa in quattro diverse sottofamiglie: simulatori della meccanica 
respiratoria e delle modalità di ventilazione, simulatori della fisiologia cardiorespiratoria e  
simulatori ad alta fedeltà. 
 Di seguito sono descritti i principali simulatori polmonari neonatali, che rispetto a quelli 
commerciali sono caratterizzati da una riproduzione più accurata della meccanica 
respiratoria e quindi da parametri che hanno valori confrontabili con quelli tipici di un 
paziente in epoca neonatale.  
  Il primo prototipo descritto, sviluppato da Cappa et al. [30], è un simulatore neonatale 
attivo ed è costituito da due unità principali, l’unità elettronica e l’unità meccanica. L’unità 
elettronica è formata da un computer, un amplificatore di potenza, dei filtri e da un 
convertitore analogico digitale (Figura 2.13). Dal computer, mediante il software 
appositamente implementato, è possibile settare i vari parametri respiratori, quali volume 
corrente, tempi di inspirazione ed espirazione e frequenza respiratoria, così da simulare lo 
scenario desiderato, comprese le condizioni patologiche. L’unità meccanica è formata da 
due soffietti, che simulano il polmone destro e il polmone sinistro, e questi sono connessi a 
uno shaker elettromeccanico, che ne determina l’espansione e la contrazione, al fine di 
simulare l’inspirazione e l’espirazione. Il soffietto superiore è situato in un contenitore 
cilindrico e immerso nell’olio, così da formare un sistema di smorzamento, mediante il 
quale è possibile variare la compliance polmonare. Attraverso due tubi, i soffietti sono 
connessi alla trachea artificiale, in corrispondenza della quale si trova una valvola che 
permette di escludere uno dei due soffietti, simulando l’isolamento di un polmone 
dall’apparato respiratorio. Lungo la trachea artificiale è inoltre presente una resistenza che 
simula la resistenza al flusso aereo esercitata dalle vie aeree superiori. Il sistema è dotato di 
sensori di pressione, posti tra la trachea artificiale e i soffietti, inseriti nel sistema per 
misurare la pressione indotta dalla variazione di volume, e di flussimetri per misurare il 
volume corrente. I segnali di pressione e di flusso vengono acquisiti, filtrati, convertiti e 
inviati al pc, attraverso il quale vengono elaborati insieme ai segnali in uscita dal 
ventilatore polmonare, garantendo un continuo monitoraggio degli stessi. Per simulare la 
variazione di volume nel tempo è stato definito un segnale tipico dei soggetti sani e 
utilizzato per pilotare, attraverso il pc, lo shaker. Il sistema di smorzamento, è costituito da 




due dischi perforati allineati al soffietto, quello inferiore che è fissato al contenitore e 
quello superiore che è libero di ruotare; dalla rotazione di quest’ultimo deriva la variazione 
della sezione degli orifizi dai quali scorre l’olio durante il movimento del soffietto. Ad 
aperture diverse di questi orifizi corrisponde una forza di smorzamento diversa esercitata 
sul soffietto e quindi una variazione della compliance polmonare. È stata determinata la 
relazione tra compliance polmonare e sezione degli orifizi, definendo percentuali diverse di 
apertura per una regolazione grossolana della compliance. Un metodo più preciso per 
regolare la compliance polmonare è quello di modificare via software il segnale di 
pilotaggio dello shaker, variando il tempo caratteristico di espirazione. I valori di 
compliance polmonare simulati sono nel range 0.15-0.6 ml/cmH2O e i volumi raggiunti 
sono circa 2-7 ml, rendendo il simulatore capace di riprodurre pattern respiratori tipici del 
neonato, compreso il neonato prematuro. 
 
Figura 2.13: Schema del simulatore polmonare le cui componenti sono, bellows (B), clamp resistance (CR), elliptic 
filters (EF), electronic unit (EU), pneumatic/mechanical unit (PMA), pulmonary ventilator (PV), 
electromechanical shaker (S), three-way stopcock (SC) e ventilator analog output (VAO). 
 Il secondo prototipo, mostrato in Figura 2.14, permette di variare la capacità funzionale 
residua, in conseguenza a variazioni della compliance polmonare, situazione che si verifica 
tipicamente in presenza di condizioni patologiche. La simulazione di valori molto bassi di 
compliance è limitata dall’uso di componenti rigidi o molle, a causa della comprimibilità 
dell’aria e alla difficoltà di realizzare molle con un’appropriata relazione lunghezza-
pressione. Alla luce delle problematiche appena descritte, Silvestri et al. [31] hanno 
realizzato il prototipo con un soffietto non rigido, ottenuto modificando un silicone 
commerciale. Nello specifico, il sistema è costituito dal soffietto posto in un contenitore 
cilindrico, di cui il volume può essere manualmente regolato tramite una vite. Il soffietto è 
immerso nell’acqua, fino a un’altezza h (come indicato in figura), mentre nella porzione 
superiore del contenitore è presente l’aria. Al di sotto del contenitore è presente un 




connettore per collegare il tubo endotracheale, lungo il quale è presente un sensore di 
pressione. Si assume che il contenitore sia chiuso ermeticamente e che l’acqua sia 
incomprimibile. Regolando lo sposamento della vite (x), dopo aver posto una certa quantità 
d’acqua (h), è possibile variare la pressione dell’aria nel contenitore, che va ad agire sul 
soffietto, modificando il valore di capacità funzionale residua (volume a riposo del 
soffietto). La misura della compliance è stata poi effettuata andando a variare 
progressivamente la quantità di acqua associata, per una data CFR. Riassumendo, a 
percorsi diversi della vite corrispondono diversi valori di CFR e a parità di CFR, è 
possibile modificare la compliance polmonare variando la quantità d’acqua nel contenitore. 
Si ottengono valori di compliance nel range 0.15-0.6 ml/cmH2O, valori di volume corrente 
nel range 1-10 ml e di capacità funzionale residua tra 20 e 50 ml. 
 
Figura 2.14: Shema del simulatore polmonare: screw (S), container (C), bellows (B), pressure transducer (PT), 
endotracheal tube connector (ETT), height of water (h), screw travel lenght (x), bellows volume and pressure 
(Vb,pb), volume and pressure of air inside the container (Vc,pc). 
 Il prossimo prototipo si differenzia da quelli precedenti per le componenti meccaniche 
di cui è costituito. I sistemi finora analizzati sono composti da elementi elastici, come 
soffietti e molle, che garantiscono pattern respiratori non lineari, simili a quelli 
caratteristici del polmone, ma di contro sono difficilmente controllabili e scarsamente 
ripetibili. Per tale motivo, il simulatore polmonare (Figura 2.15) sviluppato da Cecchini et 
al. [32] fa uso di pistoni per superare i limiti appena descritti. Uno svantaggio introdotto 
dall’uso di pistoni è però l’inerzia, che ostacola movimenti ad alta frequenza per bassi 
volumi di aria, condizione tipica del sistema respiratorio neonatale. Il sistema proposto è 
costituito da quattro pistoni cilindrici, posti perpendicolarmente tra loro e connessi ad una 
camera sferica centrale di volume pari a 25 ml, che rappresenta la capacità funzionale 
residua minima. Il valore massimo di CFR è pari 90 ml e si ottiene modificando la 




posizione iniziale dei pistoni, lungo i rispettivi assi. I pistoni sono attuati da motori passo-
passo e muovendosi avanti e indietro simulano le fasi di inspirazione ed espirazione, 
ottenendo valori di volume corrente pari a 3-8 ml, con una risoluzione di 0.08 ml. La 
posizione dei pistoni è monitorata dalla presenza di potenziometri. La camera centrale è 
costituita da un’uscita, lungo la quale è posizionata una resistenza al flusso aereo, ovvero 
un orifizio di diametro interno 1.2 mm. All’interno della camera e in corrispondenza di tale 
resistenza si trovano i sensori di pressione, che permettono di ricavare il gradiente 
pressorio. Per generare i segnali di pilotaggio degli attuatori è stata sviluppata 
un’interfaccia LabView, attraverso cui l’utente può settare la frequenza respiratoria, il 
rapporto I:E e il volume corrente, simulando così diversi pattern respiratori. Durante lo 
sviluppo di questo simulatore, è stato ipotizzato che la proprietà di comprimibilità dell’aria 
rende difficile il controllo del volume corrente, a meno che non ci si trovi in condizioni 
adiabatiche o isotermiche. La simulazione del sistema respiratorio neonatale impone alte 
frequenze di lavoro e quindi lunghi tempi di espansione e compressione della camera, 
durante i quali è difficile valutare il comportamento termico dei gas. La soluzione è quindi 
quella di assumere ogni atto respiratorio come diviso in piccoli intervalli temporali 
(inferiori a 1 ms), durante i quali il gas ha comportamento adiabatico. I segnali provenienti 
dai sensori vengono acquisiti e confrontati con il modello teorico; in seguito a numerose 
prove effettuate con parametri respiratori diversi, è emersa una buona corrispondenza tra la 
curva del modello teorico e la curva derivata dai risultati sperimentali, caratterizzando un 
funzionamento stabile e ripetibile. 
 
Figura 2.15: Schema in sezione del simulatore: motori stepper (A), potenziometri (B), slitte per scorrimento 
pistoni (C), camera centrale (D), coppie cilindro-pistone (E), sensori di pressione (F), flussimetro (G). 
 Infine, l’ultimo sistema che si va a descrivere è MERESSINA (MEchatronic 
REspiratory System SImulator for Neonatal Applications), un simulatore polmonare 
innovativo che riproduce ad alta fedeltà la fisiologia polmonare e i pattern  respiratori tipici 
di un neonato [33,34]. Il sistema è costituito da 5 compartimenti collegati tra loro mediante 




un circuito di tubi di plastica di diametro interno pari a 4 mm, al fine di riprodurre i 3 lobi 
del polmone destro e i 2 lobi del polmone sinistro, ciascuno dei quali ha compliance 
indipendente e regolabile (Figura 2.16). Il simulatore è progettato in modo tale da variare 
in modo indipendente la resistenza del ramo destro e del ramo sinistro tramite due semplici 
valvole meccaniche, simulando le resistenze al flusso aereo dei due bronchi principali. 
Questo sistema rappresenta un grande passo avanti nel campo della simulazione 
polmonare, oltrepassando il limite di un controllo uniforme e fornendo la capacità di 
simulare condizioni fisiopatologiche diverse in zone diverse del sistema, in accordo con le 
caratteristiche reali del polmone umano. In questo modo è possibile ad esempio simulare le 
condizioni di barotrauma limitato a una certa aerea polmonare o l’ostruzione parziale delle 
vie aeree. Entrando un po’ più nello specifico, le cinque camere sono costituite da siringhe 
di vetro di volume pari a 50 ml, parzialmente modificate per consentire una connessione 
diretta e robusta al circuito respiratorio. In ogni camera è presente uno stantuffo, che scorre 
per mezzo di un servomotore lineare DC, al cui interno è presente un encoder ad effetto 
Hall che permette di monitorare la posizione del motore durante la simulazione. 
 
Figura 2.16: Rappresentazione schematica del simulatore MERESSINA: ventilatore polmonare neonatale (1), 
circuito di tubi (2), resistenza al flusso aereo (3), camera a volume variabile (4), sensori di pressione (5), attuatore 
(6), interfaccia al pc (7). 
 Ogni motore è controllato da un driver, tramite un’interfaccia LabView, che permette di 
settare le specifiche del segnale di controllo, simulando il pattern respiratorio desiderato. In 
particolare, la posizione iniziale dello stantuffo in ogni camera definisce la capacità 
funzionale residua di ciascun lobo. L’ampiezza del movimento di ogni stantuffo 
rappresenta il volume corrente, mentre la frequenza di oscillazione rappresenta la 
frequenza respiratoria e dovrebbe essere uguale in tutti i lobi. I tempi di spostamento dello 
stantuffo da e verso la posizione di riposo, definiscono invece il rapporto I:E. Infine, il 
circuito respiratorio del simulatore è dimensionato in modo da simulare le vie aeree 
superiori del neonato e consente la connessione diretta al ventilatore polmonare. 




MERESSINA è quindi in grado di riprodurre le caratteristiche meccaniche del sistema 
polmonare del neonato con un alto livello di accuratezza, garantendo un meccanismo di 
ventilazione a pressione negativa in accordo alla fisiologia umana. Durante la sessione di 
simulazione, l’utente può settare i vari parametri respiratori, al fine di simulare diversi 
scenari clinici, ed intervenire con la strategia di ventilazione meccanica più opportuna. Da 
una sessione di training con dei tirocinanti è emersa l’efficacia e l’utilità del simulatore. 
Nonostante i buoni risultati ottenuti però, il prototipo presenta dei limiti derivanti 
soprattutto dai componenti hardware, come la necessità di lubrificare periodicamente gli 
stantuffi e le perdite di aria attraverso il circuito di tubi.  
 








3.1 Principio fisico del granular jamming 
Il jamming è un principio fisico, secondo cui in alcuni materiali disordinati, come il vetro, 
le sospensioni colloidali, l’emulsioni, le schiume o i materiali granulari, avviene una 
transizione di fase, con conseguente variazione di rigidezza della struttura. La transizione 
di fase consiste nel passaggio dallo stato liquid-like, detto stato unjammed, allo stato solid-
like, detto stato jammed, ed è indotta dalla variazione di variabili termodinamiche, come 
temperatura e densità, o di variabili meccaniche, come lo stress [35]. Nei materiali 
granulari tale principio prende il nome di granular jamming. 
3.1.1. Granular jamming: combinazione di grani e membrana 
Il meccanismo del granular jamming è costituito da due parti fondamentali, quali i grani e 
lo strato di membrana che li contiene in un volume limitato. Una delle prime questioni 
affrontate è l’importanza della membrana nella performance del granular jamming. Jiang et 
al. [36] durante la progettazione di un endoscopio flessibile hanno testato diversi tipi di 
membrane applicando il principio del granular jamming mediante l’utilizzo della pompa 
del vuoto: normalmente i grani sono liberi di muoversi all’interno della membrana e 
quando viene applicata la pressione di vuoto, i grani si compattano con una modalità di 
impacchettamento ottimale, avvolti dalla membrana con elevata forza di adesione, 
formando così un sistema altamente compatto come quello di un solido. In questo studio è 
stato sviluppato un endoscopio flessibile a singolo giunto di forma cilindrica e come grani 
sono state scelte delle sfere di vetro di diametro pari a 4 mm (Figura 3.1). Le membrane 
testate sono di lattice, nitrile, vinile, vitrile e politene e gli esperimenti vengono effettuati a 
tre diverse pressioni del vuoto: 101 kPa, 55 kPa e 10kPa. Per analizzare la variazione di 
rigidezza del sistema sono stati effettuati test di tensione, di compressione e di bending. In 
figura 3.2 sono riportati i risultati delle prove sperimentali, nei quali sono rappresentati i 
valori del modulo elastico al variare della pressione del vuoto, per i campioni con tutti i tipi 




di membrane. Dai dati sperimentali è possibile osservare la performance del granular 
jamming, secondo cui all’aumentare della pressione del vuoto si ha un aumento della 
rigidezza della struttura. I risultati relativi al bending presentano valori simili per tutte le 
membrane ad eccezione della membrana di politene. Ciò non accade in tensione e 
compressione dove invece, soprattutto nello stato jammed, si hanno delle differenze 
statisticamente significative tra tutte le diverse membrane. Da queste considerazioni è 
possibile concludere che il tipo di membrana influisce sulla performance del granular 
jamming. 
 
Figura 3.1: Prototipo dell’endoscopio (a sinistra) e le cinque membrane testate (a destra): vitrile (A), vinile (B),  
nitrile (C), latex (D) e politene (E).  
 
Figura 3.2: Risultati dei test di bending, tensione e compressione. 
 Nel corso degli anni sono stati effettuati molti esperimenti al fine valutare la 
performance del granular jamming con diversi tipi di materiali granulari. Jiang et al. [37] 
ad esempio, nella fase di progettazione di un giunto a rigidezza variabile, hanno eseguito 
dei test di bending su campioni cilindrici con membrana di latex e grani di diverse forme 
(sfere lisce, sfere ruvide, poliedri lisci e cubi ruvidi). Il campione ha un diametro di 15 mm 
e una lunghezza di 40 mm e il granular jamming è provocato dall’applicazione del vuoto 
all’interno della struttura. Nella Figura 3.4 sono riportati i grafici che mostrano 
l’andamento della forza di reazione del campione, al variare della pressione del vuoto, sia 
nella fase di andata che nella fase di ritorno. Dai risultati emerge un aumento della 
rigidezza del sistema all’aumentare della pressione di vuoto applicata e in particolare, con 




la sfere lisce si ha la peggiore performance, a causa del fatto che tra strutture sferiche c’è il 
minimo numero di contatti e una superficie liscia impedisce di mantenere lo stato jammed. 
Con i grani cubici ruvidi si ha invece la migliore performance, con un’ampia variazione 
della rigidezza fra i tre livelli di vuoto applicati. 
 
Figura 3.3: Setup per i test di bending (a sinistra) e i diversi grani testati (a destra): sfere liscie (a), sfere ruvide (b), 
poliedri lisci (c) e cubi lisci (d).  
 
Figura 3.4. Risultati dei test di bending, per tutti i tipi di materiali granulari. 
 Altri test di bending sono stati effettuati da Yanagida et al. [38], nel corso dello sviluppo 
di un dispositivo per endoscopia. La fase più difficoltosa dell’endoscopia è il passaggio dal 
colon, che è caratterizzato da morfologia a sigmoide, e dalla flessura splenica, in 
corrispondenza delle quali il medico deve forzare il dispositivo per facilitarne lo 
scorrimento, rischiando di provocare seri danni al paziente. Per tale motivo è emersa la 
necessità di sviluppare endoscopi flessibili e facilmente controllabili. In questo studio gli 
autori si sono focalizzati su una soluzione ottimale per il passaggio dell’endoscopio lungo 
il colon, il cui principio è quello di utilizzare un sistema che alterna fasi di bassa rigidezza, 
per farsi spazio lungo l’intestino, a fasi di alta rigidezza per consentire il passaggio 




dell’endoscopio al suo interno.  
 Per valutare la performance del granular jamming al variare del tipo di materiale 
granulare, sono stati effettuati test di bending a diverse corse (5, 10, 15, 20 mm). I 
materiali granulari scelti sono: sale, zucchero semolato, zucchero, fecola di patate, riso, 
sesamo e pasta. La pressione di vuoto applicata in tutte le prove sperimentali è controllata 
tramite un regolatore di vuoto ed è impostata al valore di 70 kPa. I grani si trovano 
all’interno di una membrana di latex, formando una struttura cilindrica di lunghezza 120 
mm e diametro 15 mm (Figura 3.5). Dai risultati emerge che il riso, il sale e la fecola di 
patate hanno la performance migliore in termini di forza di reazione del campione (Figura 
3.6).  
 
Figura 3.5: Immagini acquisite nel corso dei test di bending.  
 
Figura 3.6: Risultati dei test di bending con corsa di 5 mm, 10 mm, 15 mm e 20 mm, per tutti i tipi di materiali 
granulari. 
 Un altro studio interessante sull’influenza che i materiali granulari hanno sulla 
performance del granular jamming è quello di Loeve et al [39]. Nella Figura 3.7 sono 
riportati i materiali granulari scelti, che si diversificano per tipo, dimensione e forma. Il 
setup utilizzato per le prove sperimentali è così composto: il campione di forma cilindrica è 
fissato da una parte mediante un supporto, un cavo di trazione scorre su di una puleggia a 
basso attrito (<2mN), collegando l’estremità del campione ad un sensore di forza. Quando 




la piattaforma si muove verso il basso, il campione si deforma per effetto della forza di 
flessione e i valori di tale forza e lo spostamento vengono registrati (Figura 3.8).   
 
Figura 3.7: Materiali granulari con relative sigle e dimensioni. 
 
Figura 3.8: Schematizzazione del setup. 
 I test vengono effettuati per due valori di corsa, 5 e 10 mm, su tutti i tipi di materiali 
considerati. Come si può notare dai risultati riportati in Figura 3.9a, i grani di corindone 
AO-G1.0 (1mm) e AO-G1.7 (1.7mm) presentano valori confrontabili di forza, da cui si 
evince che la dimensione del grano per questo tipo di materiale non influisce sulla 
performance. Per gli altri materiali, invece, i valori di forza presentano differenze 
statisticamente significative, da cui si evince che la performance è sensibilmente 
dipendente dalla dimensione del grano. Per quanto riguarda la forma del grano, essa non è 
influente nel caso del vetro, mentre comporta differenze significative nei risultati relativi ai 
frammenti e alle sfere di acciaio (Figura 3.9b).  
 Anche nello studio condotto da Cheng et al. in [40], sono stati testati diversi materiali 
granulari: caffè macinato grossolanamente, caffè macinato finemente, segatura, terra 
diatomacea, sfere di vetro vuote all’interno (10-50 µm di diametro) e sfere di vetro piene 




(100-200 µm di diametro). Il campione testato ha una struttura cilindrica ed è composto da 
una membrana di latex di spessore circa 100 µm. Ogni campione viene sottoposto a test di 
compressione e in tutte le prove sperimentali la pressione di vuoto applicata è pari a circa 
75 kPa. In Figura 3.10 sono riportate le curve stress-strain di ciascun campione nello stato 
jammed e una tabella con i rispettivi valori di modulo elastico e densità della struttura. Di 
tutti i materiali granulari testati, il caffè macinato grossolanamente è quello che fornisce la 
migliore performance in termini di rigidezza. 
 
Figura 3.9: Risultati in termini di forza di reazione del campione, per tutti i tipi di materiali granulari, al variare 
della dimensione (a) e della forma (b). 
 
Figura 3.10: Curve stress-strain dei diversi materiali granulari testati (a sinistra) e relativi valori di modulo 
elastico e densità della struttura (a destra), nello stato jammed.   
3.1.2. Modelli teorici e sperimentali 
Nel 1998 è stato proposto il diagramma di fase riportato in Figura 3.11, allo scopo di 
descrivere con un unico diagramma il fenomeno del jamming in sistemi diversi [41,42]. Il 
diagramma di fase presentato è costituito dalle variabili di temperatura ( T ), densità ( ϕ ) e 
carico ( ∑ ), che delineano le regioni jammed e unjammed nello spazio delle fasi. Il punto 




J del diagramma indica un punto di transizione a temperatura nulla e in assenza di carico, e 
come descritto in seguito, è caratterizzato da speciali proprietà. 
 
Figura 3.11: Diagramma di fase del jamming. 
 Il fenomeno del granular jamming pone numerose sfide in ambito scientifico a causa 
della difficoltà nel connettere le proprietà microscopiche, ovvero le interazioni a livello dei 
grani, a quello che è il comportamento macroscopico. I materiali granulari sono sistemi 
composti da un numero estremamente elevato di particelle macroscopiche, con dimensioni 
sufficientemente grandi, tali da non renderle soggette a fluttuazioni termiche. I grani hanno 
infatti energia tipica notevolmente superiore all’energia termica e per questo i materiali 
granulari sono detti atermici o materiali a temperatura nulla: 
                                                                                                                            (10) 
dove m e d sono rispettivamente la massa e la dimensione del grano, g l’accelerazione di 
gravità, Kb la costante di Boltzmann e T la temperatura.  
 Tipi diversi di materiali identificano una diversa regione del diagramma di fase; mentre 
le transizioni vetrose giacciono sul piano (1/ ϕ)-T, il fenomeno del jamming nei materiali 
granulari è descritto dal piano (1/ ϕ)- ∑  e la densità ϕ è data dal rapporto tra il volume 
occupato dai grani e il volume totale del sistema, e prende il nome di packing fraction [43]: 
                                                                 
    
     
                                                        (11) 




dove N è il numero dei grani del sistema,     
 
 
    è il volume occupato dal singolo 
grano,           è il volume totale del sistema e    un termine correttivo, dovuto 
all’ingombro sterico dei grani, che ne impedisce la sovrapposizione e rende il volume 
effettivo (volume che le particelle possono occupare), minore di quello totale. Il granular 
jamming è quindi fortemente correlato alla propagazione dello stress nel sistema e alla 
natura dello stress, che può essere uno shear stress stesso o una compressione isotropica. 
 Nel corso degli anni sono stati effettuati molteplici esperimenti fisici e simulazioni 
numeriche, che hanno fornito informazioni fondamentali sulla natura del principio fisico 
del jamming. Le tecniche di simulazione consistono nell’implementazione dell’equazioni 
di moto relative alle particelle del sistema, applicando la Dinamica Molecolare (MD) o la 
tecnica di Simulazione degli Elementi Discreti (DEM) [44]. Lo svantaggio della 
simulazione è la difficoltà di avere una riproduzione accurata dell’attrito, che infatti viene 
spesso trascurato; inoltre, le simulazioni vengono solitamente effettuate su particelle 
sferiche in 3D o a forma di dischi in 2D. Gli esperimenti non soffrono di queste 
problematiche, ma di contro è arduo ottenere dei dati quantitativi in un sistema 3D, se non 
ai confini di esso. I sistemi 2D forniscono dati quantitativi significativi, sia tramite 
approccio sperimentale che numerico, ma è ancora aperta la questione sulla 
generalizzazione di tali informazioni a sistemi 3D.   
 O’Hern et al. [42] hanno condotto uno studio approfondito sul granular jamming, 
effettuando simulazioni MD su sistemi composti da grani di forma sferica, in assenza di 
attrito, con forze di interazione repulsive e finite-range. In particolare, lo studio si è 
focalizzato sulla condizione di temperatura nulla e assenza di shear stress, caratterizzando 
il punto J e le sue speciali proprietà. Il punto J determina la transizione di fase, dallo stato 
unjammed allo stato jammed, e questo avviene per il valore critico di packing fraction, 
indicato con   .  
 Le forze di interazione sono caratterizzate da potenziali della seguente forma: 
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dove   è l’energia caratteristica dell’interazione,     rappresenta la distanza tra il centro 
della particella i e il centro della particella j,     è la somma dei raggi delle particelle i e j. 
Il parametro   caratterizza il tipo di potenziale che può essere: 




 Potenziale armonico repulsivo, per      
 Potenziale armonico repulsivo non lineare, per         
 Interazione Hertziana repulsiva (meno intensa di quelle armoniche), per      . 
 Da notare che le interazioni avvengono solo se i grani si trovano al di sotto di una certa 
distanza tra loro (interazioni finite-range). I potenziali sopra descritti derivano dal fatto che 
le particelle del materiale granulare hanno un diametro ben definito e quindi interagiscono 
solo con forze repulsive. Di seguito si fa riferimento a sistemi polidispersi, ovvero sistemi 
in cui le particelle che lo compongono hanno un esteso campo di dimensione, forma e 
massa, mentre un sistema monodisperso è caratterizzato da notevole uniformità. La 
condizione iniziale della simulazione prevede un sistema completamente random, ovvero 
con particelle che hanno posizione totalmente casuale (   ). Partire da un sistema 
generato casualmente garantisce che tutto lo spazio delle fasi sia poi campionato 
equamente. Dopodiché il sistema viene condotto allo stato di minima energia potenziale 
(     e per studiarne le proprietà vengono applicate piccole perturbazioni (e.g. 
compressione, decompressione o deformazioni di taglio). Per valori sufficientemente bassi 
di  , a T=0 e ∑=0, le particelle non interagiscono poiché non vi è energia termica né shear 
stress che possano competere con l’energia potenziale delle particelle e quindi esse non 
sono costrette al contatto. Pertanto, lo stato unjammed è caratterizzato da assenza di 
interazioni, con conseguente pressione e modulo di Bulk nulli. Il modulo di Bulk o modulo 
di comprimibilità corrisponde all’incremento di pressione necessario per avere un 
incremento di densità. Per     , i grani entrano inevitabilmente in contatto per effetto 
della compressione, poiché non c’è abbastanza spazio libero che ne consente il movimento; 
lo stato jammed è quindi caratterizzato da un aumento di pressione e del modulo di Bulk. 
Tutti i grafici saranno riportati in funzione di      in modo da poter confrontare anche 
sistemi diversi, con valore soglia    diverso.   
 L’andamento della pressione è riportato nel grafico di Figura 3.12, in cui si nota che per 
     la pressione tende ad aumentare, secondo la relazione:   
                                                                  
                                                       (13) 
dove    e   sono delle costanti sperimentali.   
 





Figura 3.12: Andamento della pressione P(    ) in sistemi 3D monodispersi (cerchio), 3D bidispersi (rombo), e 
2D bidispersi (triangolo verso sinistra) per    , ovvero potenziale armonico repulsivo, e in sistemi 3D 
monodispersi (quadrato), 3D bidispersi (triangolo verso l’alto) e 2D bidispersi (triangolo verso il basso) per 
     , ovvero potenziale Hertziano. 
 Nella Figura 3.13, sono riportati i grafici relativi al modulo di Bulk a tempo nullo, 
indicato con B0, e del modulo di Bulk a regime, indicato con   . Per ottenere B0 viene 
simulata una compressione nel sistema e successivamente viene ricavata la variazione di 
pressione senza consentire lo spostamento delle particelle dalla loro posizione iniziale. Si 
assume la compressione perfettamente affine in tutto il campione. Per ottenere   , invece, 
la variazione di pressione viene ricavata solo dopo aver consentito lo spostamento delle 
particelle, da cui deriva una configurazione a minima energia. Dal grafico si nota che per 
    , il modulo di Bulk tende ad aumentare nel caso del potenziale Hertziano, e rimane 
pressoché costante nel caso del potenziale armonico. Si nota inoltre che   < B0 ma 
entrambi hanno lo stesso andamento, descritto dalla seguente relazione:   
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dove      .  
 
Figura 3.13: Andamento di B0(    ) (simbolo pieno) e B (    ) (simbolo vuoto) in sistemi 2D bidispersi 
(a), 3D bidispersi (b) e 3D monodispersi (c), con potenziale armonico e Hertziano. Il numero delle particelle è 
N=1024 per i sistemi 2D e N=512 per i sistemi 3D. 




 O’Hern et al. [45] hanno analizzato la distribuzione dei valori di    in diversi sistemi, 
che variano per dimensione (N) e grado di dispersione. In particolare, sono stati presi in 
considerazione circa 500 configurazioni diverse ed è stata analizzata in primo luogo la 
frazione degli stati jammed fi, ovvero il numero dei sistemi che hanno subito la transizione, 
normalizzato rispetto al numero totale di sistemi. Dai due grafici di Figura 3.14 si nota che 
la frazione degli stati jammed dipende fortemente dalla dimensione del sistema. In 
particolare, per i sistemi 2D bidispersi (Figura 3.14a), le curve diventano progressivamente 
più ripide all’aumentare di N, fino ad approssimare un andamento verticale. I sistemi 3D 
monodispersi (Figura 3.4b) mostrano un comportamento simile per N>64.   
 
Figura 3.14: Frazione degli stati jammed (fi ) in sistemi  2D bidispersi (a) e sistemi 3D monodispersi (b). 
 Dopodiché è stata calcolata la distribuzione delle soglie   , indicata con Pj(  ). Come 
si nota dai grafici di Figura 3.15, è altamente improbabile che la transizione jamming 
avvenga per bassi valori di packing fraction; per alti valori di   invece si ha un’alta 
frazione di stati jammed e infatti la distribuzione Pj(  ) presenta un picco, dimostrando 
l’alta probabilità che in quella regione avvenga la transizione jamming. Per sistemi più 
piccoli le distribuzioni sono più ampie, mentre all’aumentare di N le curve diventano più 
strette e alte. Per quantificare la variazione delle distribuzioni con la dimensione del 
sistema è riportata, nel grafico di Figura 3.16, la larghezza a metà altezza, indicata con w. 
L’ampiezza w aumenta all’aumentare di N, fino ad un massimo di N=10 per i sistemi 
bidispersi e N=30 circa per i sistemi 3D monodispersi. Al di sopra di questi valori, w 
decresce all’aumentare di N. Considerando un sistema con dimensione N 10, c’è una 
buona probabilità che avvenga la transizione jamming per packing fraction a partire da 
circa  =0.8 nei i sistemi 2D bidispersi e  =0.58 nei i sistemi 3D monodispersi e 
bidispersi. In particolare, per N sufficientemente grande è valida la seguente relazione: 
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dove             e              per tutti i tipi di sistemi. 
 
 
Figura 3.15: Distribuzione delle soglie di jamming,      per sistemi 2D bidispersi e N=64 (a); distribuzione 
      per sistemi 2D bidispersi (b), 3D bidispersi (c) e 3D monodispersi (d) al variare della dimensione N; tutte i 
dati sono relativi ai tre differenti potenziali ( =3/2,  =2 e   =5/2). 
 
Figura 3.16: Andamento dell’ampiezza della distribuzione (w), in funzione del numero di particelle N, in sistemi 
3D monodispersi (cerchio), 3D bidispersi (rombo), e 2D bidispersi (triangolo verso sinistra) per    , ovvero 
potenziale armonico repulsivo, e in sistemi 3D monodispersi (quadrato), 3D bidispersi (triangolo verso l’alto) e 2D 
bidispersi (triangolo verso il basso) per      , ovvero potenziale Hertziano. 
 Dalla relazione (15) emerge che per N che diverge, w tende a 0 e quindi la distribuzione 
tende ad una funzione δ di Dirac. In altre parole, nella condizione di limite termodinamico 
(N ), tutti i sistemi transitano allo stato jammed per lo stesso valore di packing fraction, 
ovvero tutti i sistemi sono caratterizzati dallo stesso valore di   , dimostrando quindi che 
il punto J nel diagramma delle fasi può essere considerato il punto di transizione jamming.
 Il valore di packing fraction critico    che si ha nella condizione di limite 




termodinamico è indicato con    e viene calcolato estrapolando le posizioni dei picchi 
delle distribuzioni, indicate con   . Nel grafico di Figura 3.17 viene riportata la deviazione 
di    da  
 , in funzione di       , dove d è la dimensionalità del sistema, secondo la 
seguente relazione: 
                                                              
     
                                                     (16) 
dove             e             . I valori di  
  risultanti sono i seguenti [39,40]: 
         per i sistemi bidispersi 2D. 
          per i sistemi bidispersi 3D. 
          per i sistemi monodispersi 3D. 
 Da notare che il valore di    non varia al variare del tipo di potenziale considerato e 
questo deriva dal fatto che le distribuzioni Pj(  ) non dipendono dal potenziale, e questo è 
evidente dai grafici precedentemente mostrati.  
 
Figura 3.17: Andamento della deviazione del picco rispetto a quello asintotico (al limite termodinamico), in sistemi 
3D monodispersi (cerchio), 3D bidispersi (rombo), e 2D bidispersi (triangolo verso sinistra) per    , ovvero 
potenziale armonico repulsivo, e in sistemi 3D monodispersi (quadrato), 3D bidispersi (triangolo verso l’alto) e 2D 
bidispersi (triangolo verso il basso) per      , ovvero potenziale Hertziano. 
 Viene inoltre analizzata la condizione di isostaticità. Una configurazione è definita 
isostatica se il numero dei contatti nel sistema,     , è uguale al numero delle equazioni 
di bilancio delle forze, dove Z è il numero medio dei contatti per particella, detto anche 
numero di coordinazione. In tal caso si ha un’unica soluzione delle forze inter-particelle, 
poiché il numero delle equazioni è uguale al numero delle incognite. Per particelle 
sferiche, prive di attrito, con interazioni repulsive, il numero delle equazioni è pari a Nd, 
quindi la condizione di isostaticità è data dalla seguente relazione: 




                                                                                                                               (17) 
 Considerando Z pari a ZC in corrispondenza della soglia   , è stato trovato l’andamento 
della deviazione di Z da ZC, in funzione della deviazione di   da   , da cui si evince che il 
numero di contatti per particella aumenta all’avvicinarsi della transizione jamming (Figura 
3.18). 
 
Figura 3. 18: Curva superiore: andamento di Z-ZC rispetto a      in sistemi 3D monodispersi a potenziale 
armonico (cerchio), sistemi monodispersi a potenziale Hertziano (quadrato), sistemi bidispersi a potenziale 
armonico (rombi) e sistemi bidispersi a potenziale Hertziano (triangoli verso l’alto). Curva inferiore: Curva 
superiore: andamento di Z-ZC rispetto a      in sistemi 2D monodispersi a potenziale armonico (triangolo 
verso sinistra) e sistemi bidispersi a potenziale Hertziano (triangolo verso il basso). 
 La linea continua è stata ricavata dal fitting dei dati ottenuti ed è data dalla seguente 
relazione: 
                                                                     
                                              (18) 
dove             per tutti i tipi di potenziali, dimensioni e grado di dispersione. 
Assumendo       ed escludendo i rattlers, ovvero i grani che non partecipano alla rete 
dei contatti, si possono ricavare i valori di   . Dai risultati relativi ai valori di    emerge 
che la condizione di isostaticità      è sempre verificata e quindi al limite 
termodinamico (N ), per cui     
 , si definisce il punto J come punto isostatico. Più 
precisamente, il punto J è l’unico punto di isostaticità poiché per     
  si ha che      
e quindi per ricavare le forze di interazioni fra particelle sono necessarie ulteriori 
equazioni.   
 Un fenomeno importante che caratterizza la struttura e le sue modifiche nel corso della 
transizione jamming è la presenza di rattlers, già citati in precedenza. In particolare, è stata 
analizzata la frazione di particelle identificate come rattlers, indicata con   ; come si nota 
dalla Figura 3.19a e 3.19b, la frazione    decresce all’aumentare di  , e questo significa 




che con l’avanzamento della transizione verso lo stato jammed i rattlers diminuiscono 
progressivamente e la rete di contatti diventa sempre più compatta. Inoltre, è evidente che 
nei sistemi 3D il fenomeno è assolutamente indipendente dalla dimensione del sistema per 
N>64. Per i sistemi 2D è stata studiata la distribuzione della dimensione dei cluster di 
rattlers, con NC il numero di clusters e Nr il numero di rattlers per cluster. Si osserva che 
sono molto diffusi i singoli rattlers, mentre i clusters grandi sono più rari (Figura 3.19c). 
 
Figura 3.19: (a) Frazione di rattlers (fr), in funzione di     , per sistemi 3D monodispersi con potenziale 
armonico, al variare di N; (b) fr in funzione di     , per N=1024 in sistemi bidispersi 2D con potenziale 
armonico. (c) Numero di clusters NC in funzione del rispettivo numero di rattlers Nr, per cinque sistemi 2D 
bidispersi con potenziale armonico e N=10000. 
 Un altro parametro interessante da analizzare per caratterizzare il punto J è la funzione 
di correlazione, indicata con     , che esprime la probabilità di trovare il centro di una 
particella ad una distanza   dal centro di un’altra particella. In corrispondenza della 
transizione jamming i grani entrano in contatto e la distanza   tende progressivamente a 
diminuire fino al valore minimo, che corrisponde alla somma dei raggi delle due particelle 
adiacenti. Questo fenomeno è particolarmente evidente proprio nell’andamento della 
funzione di correlazione che identifica una funzione Delta di Dirac con picco in       
(Figura 3.20a). Dalle due curve di Figura 3.20a, si nota che più ci si avvicina alla soglia del 
jamming    e più si fa stretto e alto il picco della funzione di correlazione, quindi la 
probabilità di trovare due particelle a contatto è notevolmente alta per     , ovvero 
nello stato jammed. 





Figura 3.20: (a) Andamento della funzione di correlazione g(r) per N=1024, in sistemi 3D monodispersi con 
potenziale armonico. (b) Altezza del picco g(r0) ed (c) ampiezza a mezza altezza s, in funzione di     , negli 
stessi sistemi di (a). 
 È stato trovato che l’altezza del picco diverge con una legge di potenza: 
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dove    è la posizione del picco,              e               (Figura 3.20b). 
L’ampiezza del picco è indicata con   e la seguente relazione ne descrive l’andamento: 
                                                                     
                                                     (20) 
dove               e              (Figura 3.10c). Gli andamenti di ampiezza e 
altezza del picco della funzione di correlazione confermano che per      il picco si fa 
più stretto e alto, indicando una maggiore compattezza nello stato jammed.   
 Un aspetto molto importante, caratteristico del punto J, è l’assenza di self-averaging, da 
cui deriva il fatto che le proprietà medie di un sistema non sono le stesse di quelle ottenute 
dalla media delle proprietà di sottosistemi con medesimo valore di packing fraction. La 
mancanza di self-averaging è particolarmente evidente nella distribuzione delle forze 
normali inter-particelle.   
 Data una certa configurazione, viene prima di tutto ricavata la forza inter-particelle 
mediata sull’intero sistema, indicata con 〈 〉; essa, come si nota dal grafico di Figura 3.21, 
è direttamente proporzionale alla pressione p del sistema. 





Figura 3.21: Pressione p in funzione della forza inter-particelle media 〈 〉, per sistemi 3D monodispersi con 
potenziale armonico. 
 Nel grafico di Figura 3.22a viene riportata la distribuzione delle forze normalizzate 
rispetto alla forza mediata sulla singola configurazione, indicata con     〈 〉); nel grafico 
di Figura 3.22b, è rappresentata invece la distribuzione delle forze normalizzate rispetto 
alla forza media globale, mediata su tutte le configurazioni, ed è indicata con     〈〈 〉〉. 
Le due distribuzioni hanno andamento diverso e la differenza tra esse aumenta per 
ϕ=0.636, quindi la mancanza di self-averaging è molto pronunciata in corrispondenza della 
transizione.  
 
Figura 3.22: Distribuzione delle forze inter-particelle in sistemi 3D monodispersi con N=1024 e potenziale 
armonico. (a) Forza normalizzata rispetto alla forza media della configurazione. (b) Forza normalizzata rispetto 
alla forza media di tutte le configurazioni.  
 La distribuzione delle forze inter-particelle è di particolare interesse perché può fornire 
informazioni sulla struttura del sistema, così da poter distinguere lo stato unjammed da 
quello jammed.   
 
 Uno dei primi esperimenti fu condotto da Miller et al. nel 1996, allo scopo di 
caratterizzare le fluttuazioni delle forze in un materiale granulare [46]. L’esperimento 
consiste nell’applicazione di shear stress su uno strato anulare di sfere di vetro, mentre 
sulla parte inferiore del sistema viene misurata la variazione di pressione mediante un 




trasduttore di forza. Per uno shear stress sufficientemente alto si hanno delle fluttuazioni di 
forza che indicano il passaggio intermittente dallo stato unjammed allo stato jammed, 
associato alle rapide variazioni del modulo di Bulk. Nel corso delle prove sperimentali 
l’area sensibile del trasduttore di forza è sempre uguale (diametro di 1 cm), così che, 
variando il diametro delle sfere (1mm, 2mm, 3mm e 4mm), varia il numero delle particelle 
che entrano in contatto con il sensore. In particolare si nota che la distribuzione delle forze 
ha un andamento che tende ad una Gaussiana all’aumentare del numero di particelle in 
contatto con il sensore (Figura 3.23). 
 
Figura 3.23: Distribuzione delle forze inter-particelle per sfere di diametro 1mm, 2mm, 3mm e 4mm. Nei grafici 
superiori la velocità di applicazione dello shear stress equivale a 42 mHz, e 20 mHz nei grafici inferiori. 
 Al 1999 risale il lavoro condotto da Howell et al., i cui esperimenti consistono 
nell’applicazione di uno shear stress su dischi fotoelastici posti in una geometria anulare di 
Couette (Figura 3.24) [47,48]. Il sistema è costituito da un anello esterno fisso e da una 
ruota interna, che ruotando esercita uno shear stress sulle particelle. Le particelle si trovano 
tra l’anello esterno e la ruota interna, in un piano orizzontale di Plexiglas lubrificato con 
della polvere. I dati vengono ricavati ad uno stato stazionario, dopo un intervallo temporale 
di 30 minuti circa. La distribuzione delle forze inter-particelle viene ricavata analizzando la 
risposta fotoelastica di tutte le particelle del sistema. Nel grafico superiore di Figura 3.25 
sono rappresentate le distribuzioni delle forze inter-particelle per un sistema costituito da 
260 particelle, per diversi valori di packing fraction ϕ. L’andamento della distribuzione 




dipende dal valore di ϕ e in prossimità della transizione jamming (    , con    
     ) le distribuzioni sono simili a quelle della singola particella. Per   >  , le 
distribuzioni evolvono verso un andamento a Gaussiana traslata verso destra, da cui deriva 
un aumento della forza media e della varianza.  
 
Figura 3.24: Geometria anulare di Couette. 
 
Figura 3.25: Distribuzione delle forze per un sistema di 260 particelle (grafico superiore) e a singola particella 
(grafico inferiore), al variare di packing fraction, da 0.779 a 0.807. 
 Uno studio recente è quello condotto da Daniels e Behringer, i cui esperimenti sono stati 
effettuati su una geometria simile a quella di Miller ma in aggiunta la parte inferiore del 
sistema subisce un movimento vibrazionale con picchi di accelerazione superiori 
all’accelerazione di gravità [49,50]. La vibrazione permette al sistema di transitare non 




solo verso uno stato jammed ma addirittura verso uno stato cristallino. Per valori 
sufficientemente elevati di shear stress, applicato sulla parte superiore del sistema, i 
cristalli si fondono, producendo uno stato fluido (stato unjammed). La transizione è 
particolarmente evidente nelle distribuzioni di forza P(F), che seguono un andamento a 
Gaussiana per lo stato unjammed, mentre per lo stato jammed la curva è caratterizzata da 
due picchi, indotti dalla vibrazione (Figura 3.26).   
 Un altro approccio sperimentale è quello proposto da Majmudar e Behringer, i cui 
esperimenti sono gli unici effettuati in assenza di shear stress (condizione isotropica) [51]. 
Il sistema è bidisperso, costituito da circa 3000 dischi polimerici fotoelastici, che diventano 
rifrangenti sotto carico, con diametro pari a 0.74 cm (80%) e 0.86 cm (il restante 20%). I 
grani sono confinati in un contenitore in Plexiglas, di cui due pareti sono mobili e lo 
spostamento è controllato con alta precisione da motori stepper. Lo spostamento delle 
pareti per effetto della compressione provoca una deformazione δ su ogni particella, 
minore del 1% (Figura 3.27a). Con una telecamera CCD 8MP è possibile visualizzare il 
campo di stress di ogni disco, ottenendo una buona misura delle forze di contatto (Figura 
3.27b). Per ottenere diversi valori di packing fraction vengono applicati due protocolli: 
compressione del sistema a partire da uno stato stress-free o decompressione fino allo stato 
finale stress-free. Nei grafici di Figura 3.28 sono riportati i risultati sperimentali relativi al 
numero di coordinazione e alla pressione del sistema. Gli esperimenti sono stati condotti 
mediante due procedure consecutive: la prima procedura è caratterizzata dal range 
                e step          e dopo aver identificato la regione jammed, 
viene eseguita la seconda procedura, con risoluzione maggiore, data dal range          
           e step            . Il numero di coordinazione può essere estratto in 
due modi: considerando solo i dischi che contribuiscono alla rete di contatti oppure 
contando tutti i dischi includendo anche i rattlers. Sono considerati rattlers quei dischi che 
hanno meno di due contatti. Viene inoltre calcolato il tensore di stress di Cauchy per ogni 
disco,     
 
  
           , da cui si ricava la pressione P, che è la traccia del tensore. 
Dai risultati si nota che Z aumenta in corrispondenza della transizione jamming. Per alti 
valori di   le curve con e senza rattlers presentano meno differenze (riquadro in basso 
della Figura 3.28). La pressione mostra un andamento piatto per      e poi un aumento 
repentino di pendenza per un certo valore di     
 





Figura 3. 26: Distribuzione delle forze inter-particelle nel sistema di Daniels e Behringer. 
 
Figura 3.27: (a) Rappresentazione schematica del sistema sperimentale. (b) Esempio di contatto fra particelle o di 
particelle molto vicine ma non in contatto. (c) Immagine del singolo disco alla tipica risoluzione del sistema. (d) 
Immagine dello stato jammed e (e) dello stato unjammed. 
 
Figura 3.28: Andamento di Z-ZC con rattlers, inclusi (asterisco) e senza rattlers (quadrato), e P (riquadro 
inferiore), entrambi in funzione di     . 




 Per ricavare il valore di    è possibile considerare il punto in corrispondenza del quale 
Z raggiunge il valore 3, oppure il punto in cui la curva della pressione assume una 
pendenza positiva. Il risultato ottenuto è                 , valore confrontabile con 
quello trovato mediante le simulazioni. Dall’esperimento di Majmudar e Behringer è 
quindi emersa la natura critica del jamming nei reali materiali granulari, ma grazie alla 
elevata risoluzione di   che caratterizza queste condizioni sperimentali è stato possibile 
osservare che la transizione jamming non è un evento discontinuo, come invece appariva 
nelle simulazioni precedenti; è stato inoltre possibile verificare l’andamento della pressione 
e del numero di coordinazione, rispetto ai dati ricavati con approcci numerici.   
 Uno studio accurato sulle proprietà microscopiche del granular jamming è stato 
condotto da Revuzhenko [52], secondo cui le particelle interagiscono principalmente 
mediante due meccanismi: il riarrangiamento e la deformazione. Il riarrangiamento 
avviene quando una particella cambia posizione o orientamento in un insieme di particelle. 
In particolare, esso consiste nell’inclusione di una particella tra due limitrofe oppure nel 
riposizionamento di una particella su uno strato sottostante. L’inclusione può avvenire solo 
se l’angolo di contatto è sufficientemente grande, se la forza di inclusione agisce 
uniformemente sulle particelle e se l’attrito è tale da consentire lo scorrimento tra le 
particelle (Figura 3.29a e 3.29b). Il riposizionamento invece avviene se si ha una forza di 
disturbo diretta orizzontalmente, che ostacola il meccanismo di inclusione (Figura 3.29c e 
3.29d). L’angolo mostrato in figura (slope angle) deve essere sufficientemente grande in 
modo da non indurre lo scivolamento della particella nello strato sottostante. La 
deformazione invece avviene a causa della compressione esercitata dalla forza di disturbo. 
Lo spessore dello strato di particelle si riduce, comportando una deformazione globale del 
sistema. La forma delle particelle può variare da sferica a poligonale (Figura 3.30a e 
3.30b).  
 
Figura 3.29: Schematizzazione del meccanismo di riarrangiamento: prima(a) e dopo(b) il processo di inclusione 
della particella e prima(c) e dopo(d) il processo di riposizionamento. 





Figura 3.30: Meccanismo di deformazione. 
3.2 Applicazioni del granular jamming: stato dell’arte 
Grazie alla combinazione degli studi avvenuti nel corso degli ultimi decenni sta iniziando 
ad emergere un’immagine più nitida della natura del granular jamming, anche se molte 
questioni rimangono ancora aperte. Il fenomeno del granular jamming, per quanto ancora 
di natura parzialmente sconosciuta, è caratterizzato da un’estrema facilità di applicazione 
ed elevate performance, e per questo ha suscitato l’interesse di molti ricercatori nell’ambito 
della robotica, come meccanismo di controllo della rigidezza. Di seguito sono elencati i 
diversi tipi di applicazioni in cui viene utilizzato il granular jamming come metodo di 
variazione di rigidezza: 
 Manipolatori robotici soft. 
 Gripper. 
 Locomozione. 
 Interfacce aptiche. 
 Un’applicazione interessante è quella sviluppata da Cheng et al. [40] e si tratta di un 
manipolatore robusto, ad alta forza e basso costo, altamente articolato, che viene attuato 
tramite il meccanismo del granular jamming, eliminando la presenza di motori in 
corrispondenza dei giunti. Il manipolatore è costituito da più moduli, ognuno a rigidezza 
variabile e la rigidezza viene regolata mediante l’applicazione della pressione del vuoto 
all’interno della camera contenente i grani. Lungo tutto il manipolatore scorrono i cavi 
necessari all’orientazione del sistema e la loro lunghezza è controllata mediante dei motori. 
A circondare ogni camera sono presenti delle molle con costante elastica pari a circa 180 
N/m, che garantiscono maggior supporto alla struttura, soprattutto durante l’irrigidimento 
della camera. La membrana che avvolge ogni camera è di latex e in questo studio sono stati 




analizzati diversi tipi di grani per valutare la performance del granular jamming nei diversi 
casi ed ottimizzarne il meccanismo (Figura 3.31).  
 
Figura 3.31: Schematizzazione e immagini del manipolatore sviluppato da Cheng et al. 
 Un altro sistema sviluppato nell’ambito dei manipolatori robotici soft è STIFF-FLOP, 
STIFFness controllable Flexible and Learn-able Manipulator for surgical Operations, un 
manipolatore sviluppato nell’ambito della chirurgia minimamente invasiva, ispirato ai 
movimenti dei tentacoli del polpo [53,54]. Il manipolatore ha un design tale che gli 
permette di passare attraverso un tradizionale trocar per chirurgia a singolo accesso, è 
caratterizzato da elevata destrezza e può orientarsi in tutte le direzioni, con la capacità di 
spostarsi intorno agli organi della cavità addominale (Figura 3.32). Per tutte queste ragioni 
è richiesta una rigidezza variabile e controllabile, in modo da avere meno rigidezza durante 
gli spostamenti per garantire l’adattamento alla geometria dell’organo e maggiore rigidezza 
per consentire la retrazione dell’organo. Il manipolatore ha una struttura modulare ed ogni 
singolo modulo ha la stessa capacità di orientarsi, allungarsi ed irrigidirsi (Figura 3.33).  
 
Figura 3.32: Prove di procedure chirurgiche mediante l'uso del sistema STIFF-FLOP. 
 
Figura 3.33: Schematizzazione del sistema, con particolare attenzione alla struttura del singolo modulo. 




 Un sistema interessante nell’ambito dei sistemi gripper è quello sviluppato da Amend et 
al., che sfrutta il principio del granular jamming, mediante la combinazione di membrana 
in latex e grani di caffè [55]. Il sistema consiste in un semplice gripper passivo che, 
combinando pressione positiva e negativa, è in grado di prendere e rilasciare rapidamente 
una grande varietà di oggetti, anche di geometria più complessa. Uno dei principali 
vantaggi di questo sistema è la sua semplicità meccanica, privo di cavi e motori, e questo 
include basso costo e facile realizzabilità (Figura 3.36).  
 
Figura 3. 34: Schematizzazione delle componenti meccaniche del sistema: base (1), collare esterno (2), membrana 
(3), grani di caffè (4), filtro dell’aria (5), condotto per la pompa del vuoto (6) e condotto per l’insufflazione 
dell’aria (7). 
 La membrana di latex è spessa circa 0.33 mm ed è riempita con grani di caffè per un 
volume di circa 350 cm
3
. Il sistema è normalmente montato su un braccio robotico 
commerciale ed è collegato ad una pompa del vuoto per variare la rigidezza del sistema 
sfruttando il principio del granular jamming. La transizione è considerata completa quando 
la pressione del vuoto raggiunge il valore di 15 kPa. Il meccanismo di presa consiste nel 
sovrastare con il gripper l’oggetto target fino ad una parziale inclusione; dopodiché viene 
applicato il vuoto, il gripper si irrigidisce e il robot può spostarsi trasportando l’oggetto 
sotto presa. Generando una piccola pressione positiva nella camera, il gripper rilascia 
l’oggetto (Figura 3.37). Il sistema ha la capacità di prendere oggetti di forme e dimensioni 
diverse e addirittura trasportare più oggetti contemporaneamente. 





Figura 3. 35:Schema del funzionamento del gripper, in grado di prendere oggetti di dimensioni diverse. 
 Nell’ambito delle interfacce aptiche ci sono numerosi studi che mostrano la possibilità 
di applicare il granular jamming come metodo di variazione della rigidezza. Le 
informazioni tattili relativi alle caratteristiche strutturali dei tessuti, nel corso di un 
intervento chirurgico, sono di notevole importanza, al fine di identificare il tessuto 
tumorale, caratterizzato da una maggiore rigidezza rispetto al tessuto sano circostante. 
L’utilizzo di strumenti rigidi negli interventi di chirurgia moderna limita l’acquisizione di 
queste informazioni tattili e per questo è alto l’interesse della comunità scientifica nello 
sviluppo di interfacce aptiche, come dispositivo di ricezione delle sensazioni tattili in 
risposta (retroazione o feedback) al contatto con il tessuto sotto esame. Ranzani et al. in 
[56] hanno sviluppato un sistema di simulazione delle procedure di identificazione 
tissutale, inducendo variazioni di rigidezza mediante l’applicazione del granular jamming e 
l’attuazione pneumatica. Il controllo della rigidezza avviene mediante la modulazione del 
livello di vuoto nella struttura granulare, costituita da grani di caffè e membrana di latex 
(Figura 3.38). Con lo stesso principio, che deriva dall’unione di attuazione pneumatica e 
granular jamming, è stato sviluppato da Stanley et al. in [57] un altro sistema di interfaccia 
aptica, in cui le variazioni strutturali possono essere regolate in modo indipendente in zone 
diverse dell’interfaccia (Figura 3.39).  
 
Figura 3.36: Sistema di interfaccia aptica per simulazione di identificazione tissutale. 





Figura 3.37: Interfaccia aptica multi-compartimentale. 
 Inoltre, particolarmente interessante risulta l’applicazione del granular jamming per lo 
sviluppo di sistemi di locomozione. Nello studio condotto da Steltz et al. in [58] è stato 
sviluppato un sistema robotico in grado di muoversi mediante l’applicazione del granular 
jamming. Nel dettaglio la superficie del robot è formata da più compartimenti, che sono 
soggetti a variazioni di rigidezza mediante l’applicazione del vuoto, permettendo la 
stabilità meccanica necessaria all’equilibrio del sistema durante lo spostamento (Figura 
3.38).   
 Un altro sistema di locomozione che sfrutta il granular jamming è quello sviluppato da 
Kaufhold et al. [59], in cui la direzione di spostamento dipende dall’asimmetria del livello 
di rigidezza nelle tre zone del sistema. Nelle tre diverse regioni del sistema sono presenti 
infatti delle camere contenente materiale granulare, in cui viene applicato il vuoto, 
inducendo il passaggio dallo stato soft allo stato rigido, limitando la direzione di 
spostamento. 
 
Figura 3.38: Sistema di locomozione con parete multi-compartimentale per l’applicazione del granular jamming. 
 






Obiettivo della tesi 
I primi 28 giorni di vita di un neonato rappresentano quel periodo in cui si hanno le varie 
fasi di adattamento alla vita extrauterina e, come tale, è caratterizzato dal più alto tasso di 
mortalità, se confrontato con tutte le epoche successive della vita di un bambino. 
Mediamente, ogni anno nel mondo quattro milioni di neonati muoiono nel primo mese di 
vita e in Italia, su mille neonati nati vivi si stimano 3.3 decessi entro il primo mese di vita. 
La morbilità e la mortalità in periodo neonatale sono nella maggior parte dei casi 
conseguenza di problemi respiratori, che si sviluppano in insufficienza respiratoria 
neonatale, il cui decorso varia in base alle diverse patologie che la causano o al livello di 
maturazione del sistema respiratorio del neonato. La causa principale di insufficienza 
respiratoria nel neonato è la sindrome da distress respiratorio (RDS). L’incidenza di RDS 
dipende sensibilmente dal grado di prematurità del neonato e dal suo peso alla nascita e 
colpisce circa il 60% dei neonati nati entro la 28
a
 settimana di gestazione, il 30 % dei nati 
tra la 28
a
 e la 34
a
 settimana e meno del 5 % dei nati oltre la 34
a
 settimana. Secondo recenti 
studi epidemiologici risalgono a circa 24000 i casi/anno di RDS negli Stati Uniti, ma 
grazie ai progressi terapeutici degli ultimi anni, si è osservata una riduzione della mortalità 
per insufficienza respiratoria, che è scesa da 5000 casi/anno di un decennio fa a meno di 
900 casi/anno. La base fisiopatologica della RDS è associata al deficit di surfattante 
prodotto, da cui deriva l’incapacità del sistema respiratorio di far entrare nei polmoni un 
volume di aria adeguato per lo scambio gassoso; tale condizione è evidente nella curva 
pressione-volume di Figura 4.1, in cui si nota una riduzione della pendenza nel caso del 
neonato affetto da RDS, che quindi si traduce in una riduzione della compliance 
polmonare.   
 L’approccio terapeutico comunemente utilizzato nell’assistenza dei neonati con 
problemi respiratori è la ventilazione meccanica come supporto al trattamento 
farmacologico (i.e. somministrazione del surfattante esogeno), al fine di garantire un 
adeguato funzionamento polmonare e quindi uno scambio gassoso ottimale. Il sistema 
respiratorio neonatale, soprattutto in un neonato prematuro o affetto da patologie 




respiratorie, è però vulnerabile e delicato, e per tale motivo la ventilazione meccanica, se 
non adeguatamente regolata e monitorata, può provocare lesioni irreversibili a carico del 
tessuto polmonare, aumentando la gravità dell’insufficienza respiratoria e talvolta 
provocando l’insorgenza della broncodisplasia polmonare, ovvero una patologia che 
provoca una condizione di insufficienza polmonare cronica. 
 
Figura 4.1: Curva pressione/volume di un polmone fisiologico e di un polmone affetto da RDS. Si può notare che, 
nonostante si applichi un’elevata pressione, il polmone affetto da RDS contiene un volume di aria estremamente 
scarso. 
  Per tale motivo, sebbene i notevoli progressi dell’assistenza ventilatoria abbiano 
consentito una riduzione del tasso di mortalità neonatale, non si è verificata un’analoga 
riduzione nell’incidenza di complicanze a lungo termine. Il neonato identifica quindi un 
soggetto ad alto rischio, che necessita di un controllo scrupoloso e continuativo, ed è stato 
valutato che la formazione del personale clinico a stretto contatto con il neonato 
rappresenta un elemento chiave nella sua sopravvivenza..   
 Proprio a questo scopo, si è diffusa la tendenza di utilizzare la simulazione ad alta 
fedeltà, come strategia di formazione e training anche del personale medico a stretto 
contatto con i neonati. L’uso dei simulatori, mediante la riproduzione del sistema 
respiratorio neonatale o più in generale del neonato a corpo intero, permette all’utente di 
affrontare le procedure di intervento anche più complesse in totale sicurezza per il 
paziente. Esistono in tutto il mondo numerosi centri di simulazione neonatale avanzata, in 
cui viene ricreato l’ambiente tipico dei reparti di Neonatologia, simulando diversi scenari 
clinici e varie condizioni di lavoro. Ad esempio presso l’ospedale Santa Chiara di Pisa, 
all’interno dell’unità operativa di Neonatologia, si trova il centro di simulazione NINA 
(ceNtro di formazIone e simulazioNe neonAtale), che nasce allo scopo di migliorare la 
formazione del personale medico, in merito alle tecniche di rianimazione del neonato. Il 




centro NINA fa uso del simulatore SimNewB, associato ai dispositivi normalmente 
presenti in sala operatoria, al fine di ricreare un ambiente realistico che riproduce le 
dinamiche prima e dopo il parto. Il simulatore SimNewB è uno dei simulatori neonatali più 
avanzati, in grado di simulare molteplici funzioni respiratorie e cardiocircolatorie, ma 
nonostante ciò è caratterizzato da alcuni limiti costruttivi, che impongono una ventilazione 
a pressione positiva (per mezzo di un compressore esterno), impedendo una riproduzione 
fedele del sistema respiratorio umano, in cui invece si ha una ventilazione a pressione 
negativa. La fase di inspirazione, nel polmone umano, è infatti caratterizzata da una 
depressione dovuta all’aumento di negatività della pressione endopleurica che, generando 
un gradiente pressorio tra l’ambiente esterno e i polmoni, consente l’ingresso di aria fino 
agli alveoli. Tale depressione è il segno di riconoscimento dell’inizio della fase 
inspiratoria, in corrispondenza della quale il ventilatore meccanico interviene per 
supportare l’atto respiratorio, garantendo così una sincronizzazione tra ventilazione 
meccanica e ritmo spontaneo del paziente (ventilazione trigger). Il simulatore 
caratterizzato da una ventilazione a pressione positiva non può quindi essere utilizzato per 
simulare una modalità di assistenza ventilatoria triggerata. Oltre al SimNewB, molti sono i 
simulatori disponibili in commercio e a disposizione del personale medico. Nel paragrafo 
2.3 è stata effettuata un’accurata analisi dei principali simulatori commerciali e di quelli 
attualmente studiati nei più importanti laboratori di ricerca, da cui è emersa la mancanza di 
un sistema che riproduca fedelmente l’alta complessità anatomica e funzionale del sistema 
respiratorio neonatale, rispettando i parametri fisiopatologici tipici del neonato. Inoltre i 
simulatori descritti in letteratura presentano spesso problemi di ingombro e risultano 
eccessivamente complicati, ostacolandone l’impiego nella pratica clinica da parte del 
personale medico. Alla luce di quanto detto, è quindi evidente l’interesse della comunità 
scientifica nel migliorare i sistemi esistenti e sviluppare nuovi sistemi che siano in grado di 
simulare i pattern respiratori tipici del neonato, con elevata accuratezza, stabilità e 
ripetibilità, e che siano contemporaneamente semplici e intuitivi per favorirne l’uso a scopi 
di formazione e training.   
 Il presente lavoro di tesi si colloca proprio in questo campo di ricerca e ha lo scopo di 
realizzare un simulatore polmonare neonatale a compliance variabile, che riproduca il 
sistema respiratorio neonatale sia dal punto di vista anatomico che funzionale. Il sistema 
sviluppato è infatti caratterizzato da una struttura a cinque lobi, due per il polmone sinistro 
e tre per il polmone destro, e da un circuito di tubi in silicone accuratamente progettato per 




simulare la resistenza al flusso aereo esercitata dalle vie respiratorie. Una delle 
caratteristiche fondamentali della fisiologia polmonare umana è proprio la variazione della 
compliance polmonare sia in condizioni fisiologiche che patologiche e rappresenta per 
questo uno degli aspetti principali da replicare in un simulatore polmonare. Il prototipo 
sviluppato in questo lavoro di tesi consente una regolazione indipendente della rigidezza 
per ciascuno dei cinque lobi, simulando così condizioni patologiche differenti; la 
possibilità di controllare in modo indipendente i cinque lobi permette di riprodurre 
condizioni fisiopatologiche diverse in zone diverse del sistema e quindi simulare un 
malfunzionamento parziale dell’organo.   
 Il metodo studiato per variare la compliance polmonare sfrutta il principio fisico del 
granular jamming, secondo cui in un materiale granulare, la variazione di variabili 
termodinamiche o meccaniche, induce una transizione di fase da stato fluido a stato solido, 
con conseguente aumento di rigidezza. Nel caso specifico di questo lavoro di tesi la 
variazione di rigidezza è provocata dall’applicazione del vuoto all’interno di un sistema 
granulare, in cui si ha un aumento di rigidezza della struttura all’aumentare della pressione 
del vuoto. Ciascun lobo è stato simulato utilizzando una sfera in silicone dimensionata con 
i parametri fisiologici del polmone di un neonato a termine. La parete del lobo è costituita 
da due membrane diverse con interposto del materiale granulare, in cui viene applicato il 
vuoto, provocando un aumento di rigidezza della struttura ed una conseguente riduzione 
della compliance. Per regolare la pressione del vuoto, si fa uso di un regolatore di vuoto 
controllato mediante un segnale di tensione (i.e. tensione di pilotaggio). Avendo creato 
cinque lobi e avendo dimensionato cinque diversi circuiti dotati di regolatori di vuoto, è il 
medico che ha la possibilità di regolare la compliance in modo indipendente nei diversi 
distretti del sistema, mediante una semplice e intuitiva interfaccia LabVIEW. 
Di seguito sono brevemente descritte le fasi sperimentali del presente lavoro di tesi e la 
struttura dei capitoli che seguono.   
Il Capitolo 5 è incentrato sullo studio e realizzazione del singolo lobo, in particolare è 
descritta la procedura sperimentale che è stata seguita per selezionare i componenti del 
singolo lobo. Sono riportati i test effettuati allo scopo di selezionare la migliore 
configurazione strutturale del sistema in esame e valutare la performance del granular 
jamming al variare dei materiali granulari e del tipo di membrana. Questa prima fase, sia 




teorica, che sperimentale, ha condotto alla scelta conclusiva dei materiali ottimali per la 
realizzazione dei lobi. 
Nel Capitolo 6 è presentato il simulatore a compliance variabile nella sua totalità, 
descrivendo dettagliatamente le varie componenti del sistema, compreso il 
dimensionamento e la progettazione dell’albero respiratorio. Nello stesso capitolo è 
descritta la procedura sperimentale portata a termine per valutare la variazione della 
compliance del singolo lobo e infine la fase di assemblaggio e validazione tecnica del 
prototipo finale, con un’attenta analisi e discussione dei risultati ottenuti. È descritto inoltre 
lo sviluppo software per il controllo del sistema, da cui ne è stata progettata un’interfaccia 
grafica semplice ed intuitiva, di facile impiego per il personale medico. 
Nell’ultimo capitolo sono riassunti i risultati raggiunti e riportate le riflessioni conclusive 
del lavoro.  
 






Caratterizzazione delle componenti di un 
singolo lobo e scelta dei materiali 
5.1 Design e realizzazione del lobo polmonare 
La prima fase del lavoro è stata dedicata alla progettazione del singolo lobo polmonare e 
alla sua realizzazione. La forma e la struttura anatomica dei lobi polmonari, 
dettagliatamente descritte nel paragrafo 1.1, sono state schematizzate con una sfera che, da 
un consulto con l’equipe di neonatologi con cui questa tesi è stata sviluppata, rappresenta 
la struttura più idonea all'obiettivo del lavoro. Da un'attenta discussione sull'importanza di 
replicare un'anatomia complessa quale quella del polmone di un neonato a termine, è infatti 
emersa la consapevolezza che la forma dei lobi non è influente ai fini del funzionamento 
del sistema che si va a realizzare e quindi la sfera rappresenta la struttura fisica più idonea, 
sia in termini pratici, che fisio-anatomici. Seguendo le specifiche cliniche decise insieme ai 
neonatologi del gruppo del Dott. Cuttano dell'Azienda Ospedaliera Universitaria Pisana 
(AOUP), il sistema è stato dimensionato e progettato facendo riferimento ad un neonato a 
termine di circa 3 Kg, da cui deriva una capacità polmonare totale di circa 189 ml (Tabella 
2.1). Assumendo un pari volume per i due polmoni, si divide il valore della capacità 
polmonare totale per ottenere il volume dei cinque lobi: 47.25 ml per i due lobi del 
polmone sinistro e 31.5 ml per i tre lobi del polmone destro.  
 In Figura 5.1 è riportata la schematizzazione del sistema globale riferito ad un solo lobo, 
in cui si osserva la struttura sferica con aggiunta una base cilindrica come supporto di 
collegamento al circuito dell’albero respiratorio. Oltre alla parete della struttura lobare è 
presente una seconda membrana necessaria per contenere il materiale granulare e attuare il 
principio fisico del granular jamming (i.e. camera esterna). La camera esterna ha la stessa 
forma di quella interna ed è stata progettata in modo da ospitare il materiale granulare nella 
parte sferica e sigillare il sistema nella parte inferiore, mantenendo in contatto tra loro le 
due basi cilindriche una dentro l’altra (la base cilindrica ha altezza pari a 1.5 cm e diametro 




2 cm). Dal basso, tra le due membrane, viene fatto passare il tubicino mediante cui viene 
applicato il vuoto. L’applicazione del vuoto provoca la transizione jamming nel materiale 
granulare, da cui deriva l’irrigidimento della parete del lobo e quindi una riduzione della 
compliance polmonare.  
 
Figura 5.1: Schematizzazione della struttura di ciascun lobo: camera interna (1) il cui volume corrisponde alla 
capacità totale del lobo, materiale granulare (2), tubo per applicazione del vuoto (3), membrana della camera 
interna (4), membrana della camera esterna (5). 
5.1.1 Camera interna 
La camera interna, di sostegno all’intera struttura, è stata realizzata con una membrana di 
spessore pari a 3 mm e la scelta del materiale è ricaduta sul silicone Ecoflex 00-30 
(Smooth-on Texas), per la sua semplicità d’uso e soprattutto per le sue proprietà 
meccaniche [60], che garantiscono stabilità strutturale e contemporaneamente adeguata 
elasticità per garantire la ventilazione meccanica della camera. La realizzazione della 
camera interna è stata fatta per moulding, ovvero colando il silicone in uno stampo 
dedicato; la progettazione dello stampo è un passaggio fondamentale per la riuscita del 
sistema finale, quindi la prima fase di progettazione CAD degli stampi mediante il 
software SolidWorks ha richiesto un'attenzione particolare alle dimensioni e ai volumi in 
gioco (Figura 5.2). 





Figura 5.2: Schema CAD dello stampo: la base estraibile, lo stampo esterno e l’anima interna, necessaria per la 
realizzazione di una struttura cava. 
 Per ottenere una struttura cava, all’interno dello stampo è stata posizionata un’anima il 
cui volume corrisponde esattamente al volume interno della camera che vogliamo 
realizzare. Lo stampo esterno è stato invece dimensionato tenendo conto dello spessore 
della membrana, in questo caso di 3 mm. Gli stampi sono stati poi realizzati mediante 
prototipizzazione rapida usando una stampante 3D ad elevata precisione (3D Systems, 
Projet, HD3000, USA). Lo stampo, nella sua versione finale realizzato alla stampante 3D, 
è riportato in Figura 5.3. 
 
Figura 5.3: Stampo complessivo, realizzato con la stampante 3D. 
 Lo stampo è stato poi opportunamente sigillato con molteplici strati di parafilm, al fine 
di impedire la fuoriuscita di silicone durante la procedura di colata. Una volta realizzato lo 
stampo, si procede al suo riempimento con il silicone Ecoflex 00-30. Questo tipo di 
silicone si realizza mescolando in rapporto 1:1 in peso le due componenti (parte A e parte 
B) fino a formare un composto altamente viscoso; per eliminare le bolle di aria, formatesi 
durante la fase di mescolamento, il composto viene degassato applicando il vuoto in un 
apposito forno, per un tempo variabile in base alla quantità di prodotto preparato (dai 5 ai 
10 minuti). Dopo aver eliminato le bolle d'aria, il composto è pronto per essere colato nello 
stampo; per facilità di lavoro, è stato previsto un foro di dimensioni medie (i.e. diametro 5 
mm) nella parte superiore dello stampo. La procedura di colata è molto lenta a causa della 




natura viscosa del composto che ne impedisce uno scivolamento rapido attraverso il 
piccolo foro. Inoltre il composto va incontro progressivamente al processo di 
polimerizzazione, che lo rende sempre meno fluido, per cui è preferibile concludere la 
colata prima che la sua consistenza diventi tale da renderlo inutilizzabile. Per tutti questi 
motivi, la camera si realizza con tre diverse colate, quindi la procedura completa prevede 3 
step consecutivi, in cui si cola di volta in volta una quantità ridotta di composto, in modo 
da terminare la colata prima dell’inizio della polimerizzazione. La colata successiva andrà 
poi ad aggiungere silicone fino a riempire lo stampo Da precisare che, per la natura stessa 
del silicone, i vari strati colati in tempi diversi si fondono tra loro rendendo la struttura 
uniforme. Al termine della procedura di colata, dopo essersi assicurati che lo stampo sia 
effettivamente riempito di silicone fino all’estremità superiore, lo stampo viene lasciato in 
condizioni di lavoro controllate (i.e. usando una tradizionale cappa chimica) per un intero 
giorno, al termine del quale il silicone si è completamente polimerizzato, assumendo la 
forma desiderata.  
5.1.2 Camera esterna 
Per quanto riguarda la membrana esterna, che come si è detto riveste un ruolo 
fondamentale nel principio del granular jamming e influenza altamente le performance 
dell'intero sistema, sono stati studiati diversi materiali, al fine di avere una panoramica il 
più ampia possibile sulle diverse combinazioni membrana-grano e quindi scegliere il 
materiale più idoneo a questo tipo di applicazione. Nello specifico, sono stati studiati due 
siliconi con diverso grado di rigidezza (i.e. Ecoflex 00-10 e Ecoflex 00-30) e il latex, 
comunemente utilizzato nelle più comuni applicazioni che sfruttano il principio fisico del 
granular jamming (vedi paragrafo 3.2). Il silicone Ecoflex 00-10 è stato immediatamente 
scartato per l’estrema difficoltà incontrata durante il processo di colata, a causa della sua 
natura eccessivamente collosa e per la mancanza di rigidezza strutturale della membrana. Il 
silicone Ecoflex 00-30 è stato invece utilizzato per realizzare la camera esterna seguendo 
esattamente la stessa procedura descritta per la camera interna, ma utilizzando uno stampo 
di dimensioni diverse. Nello specifico, lo stampo della camera esterna è stato 
opportunamente progettato in modo che nella parte superiore del sistema la distanza 
verticale tra le due membrane sia di 10 mm, distanza necessaria per ospitare una quantità di 
materiale granulare adeguata, tale da garantire una buona prestazione del granular jamming 
e contemporaneamente non gravare eccessivamente sulla struttura sottostante, che 




ricordiamo essere cava. Infine, a differenza del silicone, il latex si presenta in stato liquido 
e questo rende impossibile l’utilizzo degli stampi e del processo di moulding tipico dei 
siliconi o dei polimeri in genere poiché, anche sigillando lo stampo in modo impeccabile, il 
composto tende a fuoriuscire dalle fessure, comportando uno spreco di materiale e 
l'incapacità di riempire lo stampo stesso. Pertanto, per motivi pratici, la realizzazione della 
camera in latex è stata condotta con una tecnica diversa, che consiste nell’immergere 
ripetutamente l’anima dello stampo direttamente nel composto, lasciandolo poi 
polimerizzare sotto cappa per circa 30/40 minuti. La stessa procedura viene eseguita per un 
totale di 3 volte, quindi aggiungendo 3 diversi strati si ottiene una membrana finale di 
spessore pari ad 1 mm. Il fatto di avere una membrana con spessore diverso rispetto al 
silicone Ecoflex 00-30 deriva da problematiche pratiche: immergendo l'anima dello stampo 
direttamente nel latex, diventa impossibile riuscire ad aggiungere strati fino a spessori 
superiori al millimetro perché si richiederebbe uno spreco di materiale importante, dovuto 
al fatto che il latex, una volta esposto all’aria, subisce delle alterazioni fisiche e chimiche e 
va incontro al processo di solidificazione. Per garantire, però, rigore nella selezione della 
membrana, è necessario avere le stesse condizioni sperimentali e poter quindi confrontare 
le performance delle due membrane nella stessa condizione di lavoro; per questo motivo, è 
stata introdotta nella fase sperimentale un'ulteriore membrana di silicone Ecoflex 00-30 
con spessore, pari ad 1 mm. Per ottenere una membrana con uno spessore così piccolo non 
è stato possibile utilizzare uno stampo chiuso e seguire la stessa procedura della camera di 
3 mm poiché lo scivolamento del silicone allo stato liquido sarebbe stato ostacolato dal 
poco spazio disponibile internamente. Così come per il latex, anche in questo caso è stata 
quindi utilizzata solo l’anima dello stampo, sulla quale è stato colato direttamente il 
composto, dopo averlo mescolato e degassato; per impedire il totale scivolamento del 
materiale, è stato velocizzato il processo di polimerizzazione ponendo il prodotto in forno, 
a circa 70°C per 5 minuti. Dopodiché si è lasciato raffreddare il sistema per circa 20 
minuti, in seguito ai quali è stata ripetuta la procedura, per un totale di due colate. Al 
termine della procedura, il sistema è stato lasciato sotto cappa per circa 2 ore, al fine di 
garantire la completa polimerizzazione. È importante porre l'accento sul fatto che lo 
stampo usato per realizzare la membrana di latex non può essere utilizzato con il silicone 
poiché anche minimi residui di latex rimasti nei pori dello stampo provocano alterazioni 
nel processo di polimerizzazione del silicone.  




 Riassumendo, la camera esterna della struttura lobare è stata realizzata con 3 diverse 
membrane (Figura 5.4): 
 Silicone Ecoflex 00-30, spessore 3 mm. 
 Latex, spessore 1 mm. 
 Silicone Ecoflex 00-30, spessore 1 mm. 
 
Figura 5.4: Da sinistra, camera esterna e camera interna con membrana di silicone Ecoflex 00-30 di spessore 3 
mm, camera esterna con la membrana di latex di spessore 1mm e camera esterna con membrana di silicone 
Ecoflex 00-30 di spessore 1 mm. 
5.1.3 Materiale granulare 
Nella maggioranza delle applicazioni descritte in letteratura che sfruttano il principio fisico 
del granular jamming è stata prevalentemente utilizzata una struttura cilindrica, come nel 
caso di endoscopi flessibili o manipolatori robotici (vedi paragrafo 3.2). Risulta quindi 
particolarmente interessante analizzare il granular jamming in una struttura singolare come 
quella che è stata studiata in questa tesi e che per esigenze di applicazione prevede 
l'insieme di due camere e quindi due membrane con interposti dei grani. A tale scopo 
l'analisi è stata fatta ad ampio spettro scegliendo diversi materiali granulari, che combinati 
con i diversi tipi di membrane sopra citate, possono influenzare in diversa misura la 
performance del principio del jamming. I materiali granulari scelti sono i seguenti: caffè, 
sale, zucchero, cous cous, quinoa e sabbia. Il caffè, il sale e lo zucchero sono elementi già 
citati in letteratura e quindi rappresentano un elemento di continuità con la comunità 
scientifica di riferimento, gli altri invece rappresentano gli elementi di novità dello studio e 
sono stati selezionati tutti per un motivo ben preciso: il cous cous è stato scelto per la 
natura dei suoi grani e quindi per indagare l’effetto dell'irregolarità dei grani sulle 
performance finali del sistema, la quinoa, che per sua natura vegetale ha proprietà oleose 
simile ai grani di caffè e quindi potrebbe esserne un degno sostituto e la sabbia perché ha 
una struttura chimica molto simile al silicone (i.e. entrambi appartengono alla famiglia dei 
silicati) e quindi può essere interessante indagare l’interazione chimica tra grani e 




membrane per aggiungere informazioni importanti alla comprensione del principio del 
granular jamming. Da specificare che il caffè utilizzato è quello macinato per espresso, 
della marca Lavazza, in modo da assicurare grani regolari e composizione definita. I 
diversi materiali granulari sono stati analizzati al microscopio Hirox, attraverso cui sono 
state acquisite le immagini e calcolate le dimensioni caratteristiche di ciascuna famiglia, 
caratteristica che si è rilevata molto importante per la scelta dei materiali da utilizzare nel 
prototipo finale (Figura 5.5). I grani vengono inseriti nella camera esterna  e si prende 
come riferimento il volume di riempimento, ovvero si riempie la sfera per metà volume. Il 
riferimento in peso non è stato possibile per la diversa natura dei grani e quindi il diverso 
peso specifico. Una volta inclusa nel sistema anche la camera interna, il materiale 
granulare viene manualmente adattato alla struttura, garantendone una dislocazione 
uniforme nello spazio.  
 
Figura 5.5: Immagini acquisite al microscopio Hirox: a) grani di caffè (30-60 µm), b) grani di sabbia (70-90 µm), c) 
grani di cous cous (500-1000 µm), d) grani di zucchero (80-150 µm), e) grani di sale (90-150 µm) e f) grani di 
quinoa (250-300 µm). 
5.1.4 Tubo per il vuoto 
Dall’integrazione di camera esterna, camera interna e materiale granulare si ottiene la 
struttura lobare completa, nella quale viene posizionato un tubo di gomma (diametro 
interno 1 mm e esterno 2 mm)  per collegare il sistema alla pompa del vuoto (Figura 5.6). 
Il tubo è stato inserito dal basso tra le due membrane fino alla base della sfera e 
all’estremità interna è stata applicata una fitta maglia doppia, al fine di impedire l’ingresso 
di grani al suo interno e prevenire quindi il danneggiamento della pompa del vuoto.  





Figura 5.6: Campione completo di tutti i suoi elementi costitutivi, con camera esterna e interna evidenziate. 
5.2 Caratterizzazione sperimentale dei componenti del 
sistema 
Di seguito sono riportate le prove sperimentali che sono state effettuate per ottimizzare la 
struttura e i materiali che compongono ciascun lobo.  
 La prima questione indagata, per un'ottimizzazione del design del sistema, riguarda la 
presenza di un solo tubo per il vuoto o l’eventuale necessità di aggiungerne un secondo, al 
fine di avere una maggiore uniformità di distribuzione del vuoto stesso. Proprio allo scopo 
di valutare la distribuzione del vuoto nello spazio, è stata valutata la rigidezza del sistema 
con test di bending effettuati sul singolo lobo. Mediante un braccio robotico a sei gradi di 
libertà (gdl) (RV-6SL; Mitsubishi Electric), è stata applicata un forza puntuale sulla 
membrana del lobo sia dal lato dove è stato inserito il tubicino che dal lato opposto e, 
mediante una cella di carico a sei assi sono state registrate le forze di reazione del 
campione in condizione di vuoto applicato (Figura 5.7). I test sono stati effettuati su un 
limitato numero di campioni: si è deciso di fissare la membrana e variare i grani, quindi i 
campioni utilizzati per questa prova hanno membrana di Ecoflex 00-30 con spessore di 3 
mm, combinata con i sei diversi materiali granulari. Considerando lo scopo della sessione 
di test, il fatto di limitare la caratterizzazione a un solo tipo di membrana non comporta 
nessuna limitazione del risultato finale, che può essere quindi esteso a tutti i tipi di 
campioni. Per quanto riguarda i grani, invece, si è ritenuto opportuno testare l'efficienza del 
vuoto su tutti i campioni perché, avendo scelto grani con caratteristiche fisiche differenti, 
non sarebbe stato possibile estendere i risultati a tutte le famiglie prese in esame nel lavoro 
di tesi.   




 Una volta ottimizzata la struttura del sistema, al fine di valutare la performance del 
granular jamming al variare delle condizioni di lavoro, le diverse combinazioni 
grani/membrana sono state analizzate e studiate attraverso test di compressione con 
l’Instron (Instron 4464 Testing System, Instron, Illinois Tool Works Inc., Chicago) da cui 
sono stati estrapolati i valori di forza applicati (Figura 5.8). I test di compressione sono 
stati effettuati su tutti i campioni nati dalla combinazione delle 3 membrane e i 6 tipi di 
grano, in condizione di vuoto applicato e non, al fine di rilevare la variazione di rigidezza 
in seguito alla transizione jamming e quindi selezionare i materiali che nella combinazione 
più appropriata garantissero una performance ottimale del principio fisico del granular 
jamming. Per completezza di analisi, lo stesso tipo di test è stato portato a termine con una 
combinazione di materiali noti, sfere di vetro e latex, allo scopo di avere un riscontro 
oggettivo sulla validità del test e per capire l'eventuale influenza che la nuova forma 
imposta dalle condizioni di lavoro può avere sui risultati del test.   
 Infine, per completare la caratterizzazione del sistema in tutti i suoi componenti, è stato 
portato a termine una sessione di test di trazione su campioni di latex e silicone Ecoflex 
0030 per avere informazioni sulle caratteristiche intrinseche del materiale di cui la 
membrana si compone e quindi per avere un riscontro addizionale sui risultati dei test 
presedenti.  
5.2.1 Test di bending  
Il setup sperimentale usato per effettuare i test di bending è composto dai seguenti elementi 
(Figura 5.7): 
 Robot Mitsubishi a 6 gdl. 
 Cella di carico a sei assi (ATImini45 force/torque sensors - www.ati-ia.com). 
 Supporto meccanico per il campione in esame. 
 Pompa del vuoto. 
I test sono stati eseguiti nelle seguenti condizioni di lavoro: 
 Spostamento del braccio robotico lungo l'asse z di 5 mm (andata/ritorno senza 
interruzione). 
 Velocità di spostamento pari a 3 mm/sec. 
 Punto di contatto cella/campione nel centro della sfera, tramite vite. 
 Tubo collegato direttamente alla pompa del vuoto. 




 Vuoto ON. 
 Per garantire maggiore stabilità strutturale, durante i test di bending e compressione, il 
campione è dotato di un tappo in derlin inserito dal basso, di altezza e diametro pari a 
quelli della base cilindrica. I test sono stati ripetuti tre volte per ogni campione e per 
ciascun lato, immediatamente dopo l’accensione della pompa. I dati acquisiti dalla cella di 
carico con opportuna interfaccia LabView (LabVIEW System Design Software - National 
Instrument - www.ni.com/labview) sono stati poi elaborati e analizzati, applicando ai 
segnali di forza un filtro passa basso a media mobile.  
 Per verificare l’andamento della distribuzione del vuoto anche nel tempo, sono stati 
eseguiti gli stessi test dopo 5 minuti dall’applicazione del vuoto, ovvero dall'accensione 
della pompa. Questi test addizionali sono stati effettuati solo sui due campioni che dai test 
precedenti presentano la migliore e la peggiore performance, in termini rispettivamente di 
minore e maggiore differenza di forza tra i due lati del sistema.  
 
Figura 5.7: Test di bending effettuati su entrambi i lati dei campioni in esame con lo scopo di valutare la rigidezza 
nei due settori sferici. 
5.2.2 Test di compressione 
Come già detto nelle pagine precedenti, i test di compressione sono stati effettuati su tutte 
le combinazioni materiali granulari/membrana, per un totale di 18 campioni esaminati. Per 
ciascun campione sono stati eseguiti, e ripetuti 3 volte, test di compressione sia in assenza 
di vuoto che con vuoto applicato. I dati acquisiti sono stati poi elaborati, applicando anche 
in questo caso un filtro passa basso a media mobile. Di seguito è riportato il setup 
sperimentale utilizzato (Figura 5.8): 
 Instron 4464, associato a cella di carico di   1000 N. Base cilindrica per applicare 
forze di compressione. 




 Sistema di sostegno in Derlin per i campioni. L'utilizzo di una base cilindrica di 
diametro pari a quello del sistema utilizzato per la compressione garantisce 
maggiore stabilità al sistema e quindi affidabilità dei risultati. 
 Pompa del vuoto.  
Le condizioni di lavoro sono le seguenti: 
 Carico applicato variabile tra -200 e + 200 N. 
 Spostamento imposto di 10 mm (il limite è imposto dalla struttura interna del 
campione, avendo una distanza massima tra le camere di 10 mm). 
 Velocità di applicazione del carico di 20 mm/min. 
 Posizione di riposo: campione a contatto con la base cilindrica di applicazione del 
carico. 
 
Figura 5.8: Test di compressione all’Instron, con campione posizionato nel supporto cilindrico dedicato. 
5.2.3 Test di trazione  
Come già descritto in precedenza, per rafforzare i risultati dei test precedenti, è stata 
portata a termine una sessione di test a trazione per valutare le caratteristiche meccaniche 
del silicone e del latex. Il setup utilizzato prevede l'ancoraggio alle morse dell'Instron di 
campioni di silicone e latex di uguali dimensioni (Figura 5.9). Entrando nel dettaglio, i 
campioni sono stati realizzati colando i due materiali su delle basi in Derlin, che ne 
garantiscono un facile distaccamento dopo la polimerizzazione. Il campione testato è stato 
preparato e tagliato in forma rettangolare di dimensioni 33x77 mm e sistemato nell'Instron. 
Le condizioni di lavoro sono le seguenti: 
 Carico applicato è stato impostato come variabile tra -200 e 200 N. 




 Velocità di applicazione del carico pari a 20 mm/min. 
 Deformazione del 200% rispetto alla lunghezza iniziale controllata in posizione. 
 
Figura 5.9: Test di trazione di latex (a sinistra) e Ecoflex 00-30 (a destra). 
5.3 Risultati 
5.3.1 Test di bending 
Nelle Figure 5.10-5.15 sono riportati i grafici relativi ai dati acquisiti nel corso dei test di 
bending, nei quali si riportano gli andamenti della forza di reazione del campione lungo 
l'asse z. Si è rivolta particolare attenzione al valore massimo raggiunto dalla forza (FZmax), 
sia nel caso del test effettuato dal lato del tubo che dal lato opposto, calcolando la 
differenza tra i due valori: 
Materiale granulare FZmax (Lato 1,no tubo) FZmax (Lato 2, tubo) 
Caffè 2.66 N 2.88 N 
Zucchero 2.13 N 2.35 N 
Sabbia 3.26 N 3.66 N 
Sale 2.22 N 1.94 N 
Quinoa 1.89 N 2.32 N 
Cous cous 2.06 N 1.81 N 
Tabella 5.1: Risultati dei test di bending ai due lati del sistema, relativi ai campioni con i sei tipi di grani. 
 Dai risultati dei test è emerso che la rigidezza valutata sui lati del sistema non è 
esattamente coincidente e che la differenza media tra le forze di reazione FZmax nei diversi 
campioni è di circa il 13 %. Questo significa che la distribuzione del vuoto nella camera 
esterna, se applicata con un solo tubo posizionato in un lato del sistema, non risulta 
uniforme nello spazio. Considerando però che le differenze tra i campioni sono comunque 
sempre inferiori al 15%, ad esclusione della quinoa per cui la distribuzione risulta 




altamente non uniforme, e tenendo presenti i vincoli di ingombro con cui il sistema dovrà 
interfacciarsi (si consideri che il simulatore finale sarà composto di 5 lobi e quindi il 
cablaggio di ciascuno rappresenterà solo una parte del cablaggio finale) si è comunque 
scelto di utilizzare un solo tubo, anche se a discapito dell'uniformità di distribuzione del 
vuoto. 
 
Figura 5.10: Risultati dei test di bending nel campione con grani di caffè: andamento della forza di reazione dal 
lato tubo (curva blu) e dal lato opposto (curva rossa), con una differenza di 8 % tra i valori massimi. 
 
 
Figura 5.11: Risultati dei test di bending nel campione con grani di zucchero: andamento della forza di reazione 
dal lato tubo (curva blu) e dal lato opposto (curva rossa), con una differenza di 10 % tra i valori massimi. 
 







Figura 5.12: Risultati dei test di bending nel campione con grani di sabbia: andamento della forza di reazione dal 




Figura 5.13: Risultati dei test di bending nel campione con grani di sale: andamento della forza di reazione dal 
lato tubo (curva blu) e dal lato opposto (curva rossa), con una differenza di 14 % tra i valori massimi. 
 
 





Figura 5. 14:  Risultati dei test di bending nel campione con grani di quinoa: andamento della forza di reazione dal 
lato tubo (curva blu) e dal lato opposto (curva rossa), con una differenza di 22 % tra i valori massimi. 
 
 
Figura 5.15: Risultati dei test di bending nel campione con grani di cous cous: andamento della forza di reazione 
dal lato tubo (curva blu) e dal lato opposto (curva rossa), con una differenza di 14 % tra i valori massimi. 
 Come precedentemente descritto, per verificare l’andamento della distribuzione del 
vuoto nel tempo, sono stati effettuati gli stessi test di bending dopo un intervallo temporale 
di 5 minuti dall’accensione della pompa. Per poter confrontare i risultati ottenuti, è stato 
necessario replicare anche i test precedenti, ovvero valutare le forze di reazione nel 
campione in cui il vuoto fosse istantaneo dopo l'accensione della pompa e quindi garantire 
le stesse condizioni sperimentali. Da precisare però che, per non sovraccaricare 
eccessivamente la pompa del vuoto, i test sono stati eseguiti solo su due dei sei campioni 




totali; la scelta è ricaduta sul campione con i grani di zucchero che, insieme a quello con i 
grani di caffè, presentano la performance migliore (con una differenza pari al 10 %) e sul 
campione con i grani di quinoa che invece al contrario presenta la performance peggiore, 
con una differenza di forza del 22 %. Di seguito sono riportati i risultati dell’andamento 
della forza FZ sia nel test immediato, che nel test effettuato dopo 5 minuti, per la quinoa 
(Figura 5.16) e per lo zucchero (Figura 5.17): 
 
Figura 5.16: Risultati dei test di bending effettuati immediatamente dopo l’accensione della pompa del vuoto (a 
sinistra) e dopo un intervallo temporale di 5 min (a destra), per il campione con i grani di quinoa. 
 
Figura 5.17: Risultati dei test di bending effettuati immediatamente dopo l’accensione della pompa del vuoto (a 
sinistra) e dopo un intervallo temporale di 5 min (a destra), per il campione con i grani di zucchero. 
 Come si nota dai valori delle differenze percentuali riportate nei grafici, sia nel 
campione con la quinoa, ma in particolare nel campione con lo zucchero, si ha una 
ridistribuzione del vuoto nello spazio dopo un intervallo temporale di 5 minuti 
dall’accensione della pompa. Le forze FZmax ai due lati del sistema assumono infatti valori 
simili, con una differenza che nello zucchero scende dal 10 al 3 % e nella quinoa dal 14 al 




9%. Alla luce di questi risultati è possibile concludere che la distribuzione del vuoto nello 
spazio si uniformi con il passare del tempo, e quindi potrebbe risultare logico pensare di 
eseguire lo stesso test a intervalli di tempo maggiori per annullare completamente la 
differenza di Fz e quindi uniformare la distribuzione del vuoto all'interno della camera 
esterna. E' importante però ricordare che, da manuale, la pompa non può sopportare carichi 
di lavoro prolungati nel tempo, quindi, per evitare problemi di surriscaldamento, è 
preferibile non effettuare test ad intervalli di tempo maggiori. In conclusione, i risultati 
ottenuti confermano la scelta progettuale di utilizzare un solo tubo nel sistema e impone 
un'attesa di circa 5 minuti prima di iniziare la simulazione. 
5.3.2 Test di compressione 
I test di compressione sono stati effettuati al fine di valutare la variazione di rigidezza del 
campione in seguito alla transizione jamming. L’analisi dei risultati si è quindi focalizzata 
sulla variazione della forza massima raggiunta a fine compressione, cioè dopo una corsa di 
10 mm, nei casi di vuoto assente e vuoto applicato. In Tabella 5.2 sono riportati i valori 
risultanti di forza massima in assenza di vuoto (FNV) e con vuoto applicato (FV), al variare 
delle diverse combinazioni di materiali granulari e tipo di membrana. 
Grani\Membrana Latex 
 (spessore 1mm) 
Ecoflex 00-30  
(spessore 1 mm) 
Ecoflex 00-30 
 (spessore 3 mm) 
Grani di caffè FNV= 2.99 N 
FV= 86.23 N 
FNV= 2.67 N 
FV= 78.16 N 
FNV= 3.32 N 
FV= 89.09 N 
Grani di cous cous FNV= 4.56 N 
FV= 62.07 N 
FNV= 2.37 N 
FV= 50.03 N 
FNV= 3.03 N 
FV= 52.90 N 
Grani di quinoa FNV= 5.66 N 
FV= 67.19 N 
FNV= 2.64 N 
FV= 52.10 N 
FNV= 3.09 N 
FV= 52.01 N 
Grani di sabbia FNV= 6.09 N 
FV= 85.88 N 
FNV= 2.76 N 
FV= 80.01 N 
FNV= 3.91 N 
FV= 88.71 N 
Grani di sale FNV= 7.9 N 
FV= 87.87 N 
FNV= 2.77 N 
FV= 66.96 N 
FNV= 3.67 N 
FV= 77.48 N 
Grani di zucchero FNV= 4.49 N 
FV= 100.39 N 
FNV= 2.63 N 
FV= 79.77 N 
FNV= 3.25 N 
FV= 87.72 N 
Tabella 5.2: Valore massimo della forza nel caso di assenza di vuoto (FNV) e vuoto applicato (FV), per tutte le 
combinazioni di materiale granulare e tipo di membrana. 




 Nelle figure seguenti sono mostrati i grafici relativi all’andamento della forza F(N), in 
funzione dello spostamento   (mm), lungo la direzione di compressione, in tutti i 18 
campioni. 
CAMPIONI CON MEMBRANA DI LATEX 
 
Figura 5.18: Risultati del test di compressione nel campione con grani di caffè: andamento della forza nel caso di 
vuoto applicato (curva blu) e assenza di vuoto (curva nera). 
 
Figura 5.19: Risultati del test di compressione nel campione con grani di cous cous: andamento della forza nel caso 
di vuoto applicato (curva blu) e assenza di vuoto (curva nera). 







Figura 5.20:Risultati del test di compressione nel campione con grani di quinoa: andamento della forza nel caso di 
vuoto applicato (curva blu) e assenza di vuoto (curva nera). 
 
 
Figura 5.9:Risultati del test di compressione nel campione con grani di sabbia: andamento della forza nel caso di 
vuoto applicato (curva blu) e assenza di vuoto (curva nera). 







Figura 5.102:Risultati del test di compressione nel campione con grani di sale: andamento della forza nel caso di 
vuoto applicato (curva blu) e assenza di vuoto (curva nera). 
 
 
Figura 5.23: Risultati del test di compressione nel campione con grani di zucchero: andamento della forza nel caso 








CAMPIONI CON MEMBRANA DI ECOFLEX 00-30 (1mm) 
 
 
Figura 5.114:Risultati del test di compressione nel campione con grani di caffè: andamento della forza nel caso di 
vuoto applicato (curva blu) e assenza di vuoto (curva nera). 
 
 
Figura 5.25: Risultati del test di compressione nel campione con grani di cous cous: andamento della forza nel caso 
di vuoto applicato (curva blu) e assenza di vuoto (curva nera). 







Figura 5.26:Risultati del test di compressione nel campione con grani di quinoa: andamento della forza nel caso di 
vuoto applicato (curva blu) e assenza di vuoto (curva nera). 
 
 
Figura 5.27:Risultati del test di compressione nel campione con grani di sabbia: andamento della forza nel caso di 
vuoto applicato (curva blu) e assenza di vuoto (curva nera). 







Figura 5.28: Risultati del test di compressione nel campione con grani di sale: andamento della forza nel caso di 
vuoto applicato (curva blu) e assenza di vuoto (curva nera). 
 
 
Figura 5.29:Risultati del test di compressione nel campione con grani di zucchero: andamento della forza nel caso 








CAMPIONI CON MEMBRANA DI ECOFLEX 00-30 (3 mm) 
 
 
Figura 5.30:Risultati del test di compressione nel campione con grani di caffè: andamento della forza nel caso di 
vuoto applicato (curva blu) e assenza di vuoto (curva nera). 
 
 
Figura 5.31:Risultati del test di compressione nel campione con grani di cous cous: andamento della forza nel caso 
di vuoto applicato (curva blu) e assenza di vuoto (curva nera). 







Figura 5.32:Risultati del test di compressione nel campione con grani di quinoa: andamento della forza nel caso di 
vuoto applicato (curva blu) e assenza di vuoto (curva nera). 
 
 
Figura 5.33:Risultati del test di compressione nel campione con grani di sabbia: andamento della forza nel caso di 
vuoto applicato (curva blu) e assenza di vuoto (curva nera). 





Figura 5.34:Risultati del test di compressione nel campione con grani di sale: andamento della forza nel caso di 
vuoto applicato (curva blu) e assenza di vuoto (curva nera). 
 
 
Figura 5.35:Risultati del test di compressione nel campione con grani di zucchero: andamento della forza nel caso 
di vuoto applicato (curva blu) e assenza di vuoto (curva nera). 
 Dai grafici sopra riportati è evidente che l’applicazione del vuoto nel sistema granulare 
provoca un aumento della rigidezza della struttura; per comprendere meglio quelli che 
sono gli effetti dei diversi materiali utilizzati, è necessario però mettere a confronto i valori 
di forza massima trovati nei diversi campioni.   
 Nei grafici di Figura 5.36 si nota come, sia nel caso della membrana di latex che per 
quella di silicone Ecoflex 00-30, entrambe con spessore pari a 1 mm, si possono definire 
due raggruppamenti ben precisi; in particolare, con l’applicazione del vuoto, i campioni 




con i grani di dimensioni maggiori (cous cous e quinoa, entrambi con dimensioni nel range 
250-1000 μm) reagiscono alla compressione con una forza minore rispetto ai campioni con 
i grani più piccoli (caffè, sabbia, zucchero e sale, che hanno grani di dimensioni nel range 
30-150 μm). Da tale considerazione si può quindi dedurre che la dimensione dei grani 
influenza la modalità di impacchettamento degli stessi, e che lo stesso impacchettamento 
risulta migliore nel caso dei grani più piccoli, rendendo il sistema finale più compatto.  
 
Figura 5.36: Valori di forza massima ottenuti con i test di compressione, nel caso di vuoto applicato e non, per i 
campioni con membrana di latex (a sinistra) e silicone Ecoflex 00-30 di spessore pari a 1 mm (a destra). 
 Nel grafico di Figura 5.37, sono messi a confronto i risultati complessivi relativi alla 
forza massima dei campioni con diverso tipo di membrana ma stesso spessore (1 mm). Dai 
valori riportati si nota che i campioni con la membrana di latex reagiscono con una forza 
maggiore rispetto a quelli con la membrana di silicone Ecoflex 00-30, e questo può essere 
ipotizzato essere dovuto a una maggiore rigidezza del latex rispetto al silicone. Inoltre, si 
può dedurre che i grani di caffè e sabbia presentano già di per sé una modalità di 
impacchettamento ottimale e quindi l’effetto della membrana di latex, anche se più rigida, 
non è eccessivamente influente sulla performance finale. Questo fenomeno è testimoniato 
dal fatto che, nei campioni con i grani di caffè e sabbia, il cambiamento dalla membrana di 
silicone a quella di latex provoca un aumento della forza del 7-10%, variazione molto più 
bassa rispetto a quella che si ha nei campioni con grani di zucchero, sale, cous cous e 
quinoa.  
 Per comprendere meglio l’effetto della variazione di spessore della membrana sul 
sistema, si mettono a confronto, infine, i risultati della forza massima raggiunta nei 
campioni con membrane dello stesso materiale (Ecoflex 00-30), ma di spessori diversi (1 e 
3 mm). Risulta nuovamente evidente, dai valori in % riportati nel grafico di Figura 5.38, la 




presenza degli stessi due raggruppamenti precedenti; nei campioni con i grani di 
dimensione minore (caffè, sabbia, zucchero e sale) infatti, l’aumento dello spessore della 
membrana, comporta un incremento della forza in media di circa il 13 %, mentre nei 
campioni con i grani di dimensione maggiore (cous cous e quinoa) non si verifica un 
aumento consistente della forza a causa del fatto che la membrana più spessa aderisce a 
questi grani più grandi con maggiore difficoltà, lasciando quindi più spazi vuoti e rendendo 
il sistema meno compatto. 
 
Figura 5.37: Risultati complessivi relativi  ai valori di forza massima ottenuti con i test di compressione, nel caso di 
vuoto applicato e non, per i campioni con membrana di latex  e di silicone Ecoflex 00-30, entrambe di spessore 
pari a 1 mm. 
 
Figura 5.38: Risultati complessivi relativi ai valori di forza massima ottenuti con i test di compressione, nel caso di 
vuoto applicato e non, per i campioni con membrana di silicone Ecoflex 00-30, ma di spessore diverso (1 e 3 mm). 




 Dai risultati complessivi della forza massima raggiunta è possibile valutare la 
performance del granular jamming nei diversi campioni. Poiché il granular jamming 
consiste in una transizione di fase, da cui deriva un aumento di rigidezza, è stato scelto di 
utilizzare come riferimento il parametro ottenuto dal rapporto fra le forze massime, con e 
senza vuoto applicato: 
                                                                    
  
   
                                                                 (21)  
 Nella seguente tabella sono riportati tali valori per ogni campione testato. A valori alti 
del parametro corrisponde una più alta efficienza del granular jamming, poiché maggiore è 
il range di variazione della rigidezza prima e dopo la transizione. 
Grani\Membrana Latex 
 (1mm) 
Ecoflex 00-30  
(1 mm) 
Ecoflex 00-30 
 (3 mm) 
Grani di caffè 28.83 29.27 26.83 
Grani di cous cous 13.61 21.11 17.46 
Grani di quinoa 11.87 19.73 16.83 
Grani di sabbia 14.10 28.98 22.69 
Grani di sale 11.12 24.17 21.11 
Grani di zucchero 22.36 30.33 26.99 
Tabella 5.3: Valori relativi al rapporto tra la forza massima ottenuta nel caso di vuoto applicato e la forza 
massima ottenuta nel caso di assenza di vuoto, per tutti i campioni analizzati. In evidenza, il valore relativo alla 
combinazione di materiali scelta per la realizzazione dei lobi. 
 I campioni che presentano una performance migliore sono quelli costituiti dai materiali 
granulari di sabbia, caffè e zucchero. La sabbia è stata esclusa per l’alta densità che la 
caratterizza, da cui deriva un peso troppo elevato a pari volume rispetto agli altri materiali 
granulari, e questo provoca un cedimento della camera interna. Caffè e zucchero mostrano 
valori comparabili; la scelta finale è ricaduta sulla combinazione della membrana di 
silicone Ecoflex 00-30 (1 mm di spessore) e grani di zucchero perché a livello assoluto è la 
combinazione grano/membrana che presenta il più ampio range di variazione di rigidezza e 
in aggiunta, lo zucchero, rispetto al caffè, ha un costo minore e una struttura e 
composizione standard. Infine, considerando che la letteratura riporta, nella maggior parte 
dei casi, sistemi composti da membrane in latex riempite da grani di caffè più o meno 
regolari, l'utilizzo di una combinazione differente può essere considerato un elemento 
innovativo e un punto di forza di questo lavoro di tesi. Allo scopo di validare i risultati 




ottenuti, la caratterizzazione dei campioni si è conclusa con dei test di compressione su un 
campione noto, i cui risultati possono essere confrontati con la letteratura. Come in [40], 
combinando sfere di vetro e membrana di latex di spessore 1 mm, si ottiene un grafico 
sforzo-deformazione che può essere qualitativamente confrontato con i risultati riportati in 
letteratura. Considerando le diverse condizioni di lavoro, il dato che interessa a noi 
prendere in considerazione è l'andamento della curva del campione sfere in vetro/latex e 
confrontarlo con quelli relativi al campione di caffè (Figura 5.39), proprio come in [40] 
(Figura 3.10). Anche in questo caso, le sfere di vetro rispetto al caffè mostrano una 
pessima modalità di impacchettamento, da cui deriva una bassa rigidezza del sistema, 
testimoniata da una curva molto diversa da quella del caffè. Le sfere di vetro infatti, 
proprio per la loro forma, interagiscono con il minimo numero di contatti, ostacolando 
l’impacchettamento e rendendo il sistema meno rigido. Quindi, anche se con grani di 
dimensioni diverse, l'andamento della curva vetro/latex e caffè/latex è comparabile con la 
letteratura, a testimonianza del fatto che il set-up risulta idoneo a questo tipo di test e che la 
nuova struttura non influenza in modo significativo il principio fisico del granular 
jamming. 
 
Figura 5.39: Curve sforzo-deformazione ottenute dai testi di compressione all’Instron effettuati sul campione con 
grani di caffè (curva rossa) e su quello con le sfere di vetro (curva blu) 
5.3.2.1 Test di compressione per valutare la dipendenza dei risultati finali 
dalle dimensioni del sistema 
Le caratterizzazioni fin qua descritte e i risultati appena riportati riguardano sistemi 
completi di doppia camera, materiale granulare e tubo per il vuoto. Il volume interno della 




sfera che simula il lobo polmonare è 14 ml che non corrisponde al volume polmonare di un 
neonato a termine, ma che è stato scelto per una semplicità di integrazione e per lavorare 
su sistemi più piccoli e quindi più facilmente gestibili. Partendo quindi dalla 
considerazione che i risultati trovati non dipendono dalle dimensioni in gioco, ma sono 
indipendenti da questo parametro, sono stati effettuati dei test di compressione addizionali 
su sistemi di dimensioni diverse, che per semplicità di ragionamento risultano in scala 
volumetrica 0.5 e 1.5 rispetto a quello di partenza (Figura 5.40). La combinazione dei 
materiali scelta è quella finale, ovvero membrana di silicone Ecoflex 00-30 1 mm di 
spessore e grani di zucchero. Una volta progettati e realizzati i nuovi CAD della membrana 
eterna e dell'anima interna, la procedura di realizzazione dei nuovi sistemi è esattamente la 
stessa descritta in precedenza.  
 
Figura 5.40: Campione in scala 1.5 (1),  campione originario (2),  campione in scala 0.5 (3). 
 I campioni così ottenuti sono stati caratterizzati a compressione all'Instron e i grafici qui 
riportati mostrano l'andamento della forza massima raggiunta. In Figura 5.41 si osserva 
l’andamento della forza del sistema in scala 0.5, da cui si ricavano i valori di forza 
massima nei casi di vuoto applicato e non, che risultano ragionevolmente minori rispetto a 
quelli del sistema originario. Il rapporto FV/FNV= 30.22 risulta però di valore confrontabile 
con quello del sistema originario (ovvero 30.33). Analogamente, nel grafico di Figura 5.42, 
è riportato l’andamento della forza di compressione per il sistema in scala 1.5, da cui si 
nota che i valori di forza massima nei casi di vuoto applicato e non risultano essere 
maggiori rispetto a quelli del sistema originario. Il rapporto FV/FNV= 29.77 risulta ancora 
una volta di valore confrontabile con quello originario. Questi risultati confermano quindi 
l'ipotesi di partenza, ovvero che , variando opportunamente le dimensioni del sistema e 
mantenendo quindi la scala volumetrica, l’efficienza del granular jamming non viene 
alterata e questo garantisce l’estensibilità dei risultati ottenuti a qualunque sistema con 




questa struttura e con lo stesso rapporto di volume. Variando il rapporto, e quindi la 
quantità di materiale granulare, i risultati ottenuti non sono più validi e il comportamento 
non prevedibile. 
 
Figura 5.41: Curve risultanti dai test di compressione all'Instron effettuati sul campione in scala 0.5. 
 
Figura 5.42:Curve risultanti dai test di compressione all'Instron effettuati sul campione in scala 1.5. 
5.3.3 Test di trazione 
A testimonianza delle osservazioni fatte in precedenza (i.e. la forza dei campioni con 
membrana di latex risulta maggiore di quelli con membrana di silicone, a parità di 
materiale granulare), e quindi per dimostrare la maggiore rigidezza del latex rispetto al 
silicone, sono stati effettuati dei test di trazione per entrambi i materiali. Il setup prevede 




l'utilizzo dell'Instron per imporre al campione di diverso materiale un allungamento tale da 
valutarne le caratteristiche meccaniche e la curva sforza/deformazione. I grafici di Figura 
5.43 riportano le curve caratteristiche dei diversi materiali, dai quali viene confermato un 
comportamento prettamente elastico del silicone e una maggiore rigidezza del latex. 
 
Figura 5.12: Curve di sforzo-deformazione derivanti dai test di trazione su latex (curva rossa) ed Ecoflex 00-30 
(curva blu). 
 






Design e realizzazione del prototipo finale 
 
6.1 Introduzione 
Il simulatore polmonare neonatale sviluppato nel presente lavoro di tesi è stato 
opportunatamente progettato al fine di riprodurre il sistema polmonare neonatale dal punto 
di vista anatomico che funzionale.   
 In Figura 6.1 è riportato lo schema generale del sistema, costituito dai seguenti 
componenti: 
 Cinque camere a compliance variabile, la cui struttura è dettagliatamente descritta 
nel Paragrafo 5.1. Le cinque camere rappresentano i due lobi del polmone sinistro e 
i tre lobi del polmone destro. 
 Circuito di tubi in silicone, che riproduce il sistema di conduzione delle vie aeree e 
che si connette direttamente al ventilatore polmonare neonatale. 
 Sistema di modulazione del vuoto, costituito da cinque regolatori di vuoto 
(ITV0090-2BN-Q, SMC), che garantiscono la regolazione indipendente del livello 
di vuoto in ciascuna camera. 
 Cinque sensori di pressione (MS1451-005-GT, Measurement Specialties) 
posizionati all’interno delle camere, al fine di monitorarne la pressione interna nel 
corso della simulazione. 
 Uno degli aspetti fondamentali della fisiologia dell’apparato respiratorio neonatale è la 
variazione di compliance polmonare, che viene simulata in questo sistema mediante la 
regolazione della rigidezza di ogni singolo lobo. Il principio di funzionamento del sistema 
si basa sull’applicazione del granular jamming, ovvero un principio fisico che avviene nei 
materiali granulari, secondo cui si ha un aumento di rigidezza nel sistema in seguito a 
variazioni di variabili termodinamiche, come temperatura e densità, o di variabili 
meccaniche, come lo stress. Nel caso del simulatore sviluppato in questo lavoro di tesi, la 




transizione di fase viene indotta dall’applicazione del vuoto nella struttura granulare che 
circonda la camera interna del lobo, così da causare un aumento di rigidezza della sua 
parete, da cui consegue una riduzione della compliance. Mediante l’utilizzo del regolatore 
di vuoto, che si interpone tra il lobo e la pompa del vuoto, è possibile controllare la 
pressione di vuoto applicata a ogni singolo lobo e regolare così la rigidezza della parete, da 
cui dipende a sua volta la compliance polmonare.  
 
Figura 6.1: Schema generale del sistema: camere lobari (1), regolatori di vuoto (2) e circuito di tubi che riproduce 
l'albero respiratorio (3). 
 Nel Capitolo 5 è stata descritta la fase sperimentale che ha condotto alla scelta della 
migliore configurazione strutturale e dei materiali ottimali per la realizzazione delle 
camere. In Figura 6.2 sono mostrati i prototipi finali dei lobi polmonari, realizzati con la 
membrana esterna di silicone Ecoflex 0030 (spessore pari a 1 mm) e riempiti con grani di 
zucchero, combinazione ottimale di materiali suggerita dai risultati delle prove 
sperimentali. In particolare, sulla base dei parametri tipici del sistema respiratorio di un 
neonato a termine di 3 kg, la camera interna della struttura lobare ha un volume pari a 
47.25 ml per i due lobi del polmone sinistro, e 31.5 ml per i tre lobi del polmone destro. 
 Nei prossimi due paragrafi viene descritta la procedura di calibrazione del sensore di 
pressione e del regolatore di vuoto, elementi costitutivi delle prove sperimentali effettuate 
per la valutazione della compliance delle camere lobari e della resistenza dell’albero 
respiratorio. 





Figura 6.2: Prototipi finali del lobo destro e del lobo sinistro (a) con relativa schematizzazione (b). 
6.2 Sensori di pressione: Calibrazione 
Il monitoraggio della pressione è un elemento fondamentale del simulatore sviluppato nel 
presente lavoro di tesi e per questo sono stati integrati nel prototipo finale cinque sensori di 
pressione in ingresso a ciascuno dei cinque lobi. Per questioni pratiche di tempi legati 
all'acquisto dei sensori integrati nel sistema totale (MS1451-005-GT, Measurement 
Specialties), la modellazione del circuito aereo e la validazione del principio fisico del 
granular jamming su un singolo lobo sono state fatte usando un sensore di pressione 
diverso (Honeywell 40PC015G), con le stesse caratteristiche tecniche e che si basa sullo 
stesso principio fisico, ma con dimensioni molto più grandi che difficilmente potrebbe 
essere integrato nel sistema finale. Questo sensore ha però permesso di accorciare i tempi 
perché già presente in laboratorio. Di seguito si riportano le informazioni relative alla 
calibrazione di entrambi i due tipi di sensori di pressione. 
6.2.1 Sensore MS1451-005-GT 
Nel sistema finale il sensore di pressione utilizzato per il monitoraggio continuo della 
pressione all'interno dei singoli lobi è il sensore MS1451-005-GT (Measurement 
Specialties) (Figura 6.3). Il sensore risulta piccolo, compatto, affidabile e facilmente 
integrabile del sistema finale; inoltre, essendo già stato utilizzato in altri simulatori 
polmonari neonatali, il range di funzionamento risulta adatto a questo tipo di applicazione. 
Come per ogni sensore di pressione, però, è fondamentale eseguirne la calibrazione dei 
sesnori prima dell'integrarli nel sistema finale. Nello dettaglio, i sensori MS1451-005-GT 
(Measurement Specialties) sono sensori di pressione piezoresistivi e permettono di 
effettuare misurazioni di pressione nel range [0-5] psi. Per garantire un funzionamento 
ottimale del sistema, prima di procedere all’assemblaggio finale dei diversi componenti, è 




stata eseguita la calibrazione dei cinque sensori utilizzando il ventilatore polmonare 
neonatale. Il setup utilizzato per la calibrazione include i seguenti elementi: 
 Sensori di pressione MS1451-005-GT (Measurement Specialties). 
 Scheda di acquisizione National Instruments NI USB-6008. 
 Ventilatore polmonare neonatale (BEAR CUBr750 PSV Infant Ventilator). 
 Interfaccia grafica implementata in LabVIEW. 
 
Figura 6.3: Sensore di pressione MS1451-005-GT (Measurement Specialties) e connessioni elettriche.  
 La procedura di calibrazione è stata eseguita collegando il sensore direttamente al 
ventilatore polmonare e impostando su di esso valori crescenti di PIP nel range [0-40] 
cmH2O, con intervalli di 5 cmH2O; per ogni valore di PIP impostato è stato acquisito il 
segnale di tensione corrispondente come segnale in uscita dal sensore. Il valore di PEEP è 
stato impostato a zero, la frequenza del ventilatore a 40 atti/minuto e Ti a 0.5 sec, tempo 
sufficientemente alto da assicurare che il sensore raggiunga la condizione di massimo nella 
fase inspiratoria. Attraverso un apposito programma implementato in LabVIEW è stato 
acquisito sia il segnale grezzo, che la successiva amplificazione e il filtraggio mediante un 
filtro di Butterworth del secondo ordine, con una frequenza di taglio di 4 Hz (Figura 6.4). I 
segnali di tensione in uscita da ciascun sensore sono stati poi analizzati in Matlab, 
individuando il valore di tensione corrispondente ad ogni livello di pressione impostato. Ai 
dati così acquisiti è stato applicato un fitting con polinomio di primo grado, ricavando le 
curve di calibrazione dei cinque sensori (bontà del fitting, R
2
>0.99) (Figura 6.5). I valori di 
offset di ciascun sensore tendono a variare nel tempo e per questo motivo, prima di ogni 
simulazione, è necessario eseguire un'operazione di taratura che permette di calcolare in 
real time l'offset di ciascun sensore e quindi sottrarlo al segnale finale. 
 









Figura 6.5: Curve di calibrazione dei cinque sensori MS1451-005-GT presenti nel sistema finale. 
 
 




6.2.2 Sensore Honeywell 40PC015G 
Il sensore di pressione 40PC015G (Honeywell, USA), permette di misurare la pressione 
differenziale riferita alla pressione atmosferica (detta pressione relativa o pressione gauge) 
nel range [0-15] psi. Come si nota dalle specifiche tecniche del sensori, riportate in Figura 
6.6 come un estratto del datasheet tecnico, il sensore deve essere alimentato a 5 V; i 
restanti due collegamenti elettrici sono connessi ai pin GND e AI0 della scheda di 
acquisizione. 
 
Figura 6.6: Specifiche tecniche del sensore di pressione 40PC015G. 
 Prima di utilizzare il sensore per le misurazioni di pressione, è necessario effettuarne la 
calibrazione, il cui setup richiede i seguenti componenti (Figura 6.7): 
 Sensore di pressione 40PC015G (Honeywell). 
 Scheda di acquisizione National Instruments NI USB-6008. 
 Ventilatore polmonare neonatale (BEAR CUBr750 PSV Infant Ventilator). 
 Computer, interfaccia LabVIEW. 
 Il sensore di pressione è stato collegato direttamente al ventilatore polmonare e la 
procedura di calibrazione è quella descritta per i sensori MS1451-005-GT  nel paragrafo 
6.2.1. I segnali di tensione in uscita dal sensore sono stati acquisiti e salvati mediante il 
programma implementato in Labview e, successivamente, elaborati ed analizzati in 
Matlab. In Figura 6.8 è mostrato un esempio di segnale di tensione grezzo, ottenuto per la 
pressione PIP pari a 25 cmH2O e il relativo segnale filtrato mediante un filtro a media 
mobile. 
 





Figura 6.7: Sensore di pressione opportunatamente connesso alla scheda di acquisizione (a) e al ventilatore 
polmonare (b) e lo schema a blocchi dell'interfaccia LabVIEW (c), implementata per l’acquisizione dei dati in 
uscita dal sensore. 
 
Figura 6.8: Segnale di tensione grezzo in uscita dal sensore (sopra) e il relativo segnale filtrato (sotto), in 
riferimento alla pressione di 25 cmH2O. 
 Il valore di tensione finale, corrispondente alla pressione di 25 cmH2O, deriva dalla 
media di tutti i picchi. La stessa operazione è stata condotta su tutti i segnali di tensione, 
relativi ai diversi valori di pressione. Ai dati complessivi ottenuti è stato poi applicato un 
fitting con polinomio di primo grado (bontà del fitting, 0.999). La retta di interpolazione 
dei dati sperimentali rappresenta la curva di calibrazione del sensore (Figura 6.9) e la sua 
pendenza corrisponde alla sensibilità del sensore, che è pari a 0.0039 V/cmH2O, mentre 
l’intercetta con l'asse delle y fornisce informazioni sull’offset, definito dalla tensione 
rilevata a pressione atmosferica e pari a 0.5310 V.  





Figura 6.9: Curva di calibrazione del sensore di pressione 40PC015G (Honeywell). 
6.3 Regolatore di vuoto: Calibrazione 
Lo schema a blocchi del regolatore di vuoto (Figura 6.10) mostra le sue componenti 
principali, da cui dipende il principio di funzionamento del dispositivo stesso. Il principio 
di funzionamento del sistema prevede che, quando aumenta il segnale d’ingresso, 
l’elettrovalvola di alimentazione (1) si attiva e parte della pressione passa attraverso essa, 
cambiando la pressione di uscita. Questa pressione di uscita viene rilevata dal sensore di 
pressione (3) e inviata al circuito di controllo (4), in cui una funzione di correzione agisce 
fino a rendere la pressione d’uscita proporzionale al segnale di comando.  
 
Figura 6.10: Regolatore di vuoto (a) e relativo schema a blocchi che ne riassume il funzionamento e le sue 
componenti (b). 
 




 La procedura di calibrazione del regolatore di vuoto necessita del seguente setup 
(Figura 6.11): 
 Pompa del vuoto. 
 Regolatore di vuoto ITV0090-2BN-Q (SMC). 
 Scheda di acquisizione National Instruments NI USB-6008 (DAQ). 
 Sensore di vuoto SWCN-V01-P3-2 (CAMOZZI). 
 Alimentatore. 
 Interruttore ON/OFF.  
 Interfaccia grafica implementata in LabVIEW. 
 Nella tabella seguente sono riportate le connessione elettriche del regolatore di vuoto: 
+Vc +24 (Alimentatore) 
Vin AO1 (DAQ) 
-Vc GND (Alimentatore) 
Tabella 6.1: Connessioni elettriche del regolatore di vuoto 
 Il segnale di ingresso (segnale di comando) al regolatore di vuoto consiste in una 
tensione di pilotaggio che varia nel range [0-5] V, e che viene inviata al dispositivo 
mediante la DAQ, pilotata da computer attraverso l’interfaccia LabVIEW appositamente 
sviluppata. Il sensore di vuoto è alimentato a +24 V e la pressione di vuoto risultante è 
direttamente leggibile sullo schermo del sensore stesso. L’interruttore ON/OFF è incluso 
nel setup per garantite che il sistema sia alimentato solo dopo aver impostato la giusta 
tensione di alimentazione. 
 
Figura 6.11:  Setup utilizzato per la calibrazione del regolatore di vuoto (a) con sensore di vuoto (1), regolatore di 
vuoto (2) e pompa del vuoto (3). Interfaccia LabVIEW necessaria per la modulazione del vuoto (b). 





Figura 6.12: Specifiche tecniche del regolatore di vuoto. 
 La procedura di calibrazione del regolatore di vuoto consiste nell’accensione della 
pompa del vuoto e nella successiva acquisizione del valore di pressione di vuoto in uscita 
dal regolatore, visualizzata sul sensore di vuoto, al variare della tensione di pilotaggio del 
regolatore. Per ogni valore di tensione di pilotaggio applicata l'acquisizione del segnale in 
uscita dal regolatore è stata ripetuta 3 volte , ed è stata successivamente effettuata una 
media dei valori ottenuti. Interpolando i dati sperimentali si ottiene la curva di 
calibrazione, riportata nel grafico di Figura 6.13. In questo modo è stato applicato un 
fitting con polinomio di primo grado e la bontà del fitting risulta pari a R
2
=0.997. Il valore 
della pressione in uscita è negativo perché fa riferimento alla pressione atmosferica. 
 
Figura 6.13: Curva di calibrazione del regolatore di vuoto ITV0090-2BN-Q (SMC). 




6.4 Valutazione della compliance dei singoli lobi 
polmonari 
In questa fase del lavoro di tesi è stata valutata la variazione di compliance delle camere 
lobari, che come già detto in precedenza si basa sulla variazione di rigidezza della parete di 
ciascun lobo mediante il controllo della pressione di vuoto nella camera esterna al lobo 
riempita di materiale granulare. Il setup è costituito dai seguenti elementi (Figura 6.14 e 
6.15): 
 Alimentatore. 
 Scheda di acquisizione National Instruments NI USB-6008. 
 Interruttore ON/OFF. 
 Pompa del vuoto. 
 Regolatore di vuoto ITV0090-2BN-Q (SMC). 
 Sensore di pressione Honeywell 40PC015G. 
 Interfaccia grafica implementata LabVIEW. 
 Ventilatore polmonare neonatale (BEAR CUBr750 PSV Infant Ventilator). 
 
Figura 6.14: Setup utilizzato per la valutazione della compliance delle camere lobari: camera lobare (1), sensore di 
pressione (2), regolatore di vuoto (3), pompa del vuoto (4), scheda di acquisizione (5) e alimentatore (6). 
 Nella figura seguente è mostrato lo schema dettagliato del setup: 





Figura 6.15: Schematizzazione del setup utilizzato per la valutazione del compliance delle camere lobari. 
 La compliance polmonare è definita come il rapporto tra la variazione di volume e il 
gradiente di pressione applicato, come mostrato nella seguente formula: 
                                                       
  
  
                                                      (21) 
 L’idea che sta alla base della progettazione e nella realizzazione del simulatore 
polmonare oggetto di questo lavoro di tesi prevede la valutazione della compliance dei 
singoli lobi applicando un gradiente pressorio al lobo mediante l’utilizzo di un tradizionale 
ventilatore meccanico, e quindi valutando la variazione di volume indotta nella camera , 
che corrisponde al volume di aria introdotto nella camera stessa. Nello specifico, il 
gradiente pressorio e la variazione di volume sono così determinati: 
            , con        (ovvero pari alla pressione atmosferica). Il 
gradiente pressorio applicato alla camera corrisponde quindi alla pressione di picco 
inspiratorio (PIP).  
       , che identifica il volume corrente inspiratorio, ovvero il volume di aria 
introdotto nella camera alla fine della fase inspiratoria (volume massimo di aria 
introdotta).  
 Il lobo è stato connesso direttamente al ventilatore meccanico, così da garantirne la 
ventilazione secondo i parametri di PIP e PEEP impostati e indurre quindi il gradiente 
pressorio desiderato. Mediante il controllo della tensione di pilotaggio del regolatore di 




vuoto, è possibile regolare la rigidezza della parete del lobo nel corso della misurazione e, 
per ogni livello di vuoto applicato, è stato acquisito il valore di VCI risultante prelevandolo 
direttamente dal ventilatore. L’operazione è stata eseguita su un lobo del polmone destro e 
uno del polmone sinistro, che come detto, differiscono nel volume finale, anche se per 
pochi ml. Nella prima fase della validazione del sistema, si è utilizzato un valore di PIP 
pari a 35 cmH2O, che garantiva una variazione maggiore del volume VCI, e, solo in un 
secondo momento, dopo aver validato il funzionamento del sistema proposto, è stato 
portato a termine il test usando un valore di PIP pari a 20 cmH2O, valore comunemente 
utilizzato nella realtà clinica. In Figura 6.16 è mostrata l’interfaccia LabVIEW 
appositamente sviluppata, che permette di modulare il vuoto applicato e 
contemporaneamente monitorare la pressione all’interno della camera. 
 
Figura 6.16: Interfaccia LabVIEW con relativo schema a blocchi sviluppata per il monitoraggio della pressione 
interna al lobo (verde) e per la regolazione del vuoto (rosso) mediante la modulazione della tensione di pilotaggio 
del regolatore di vuoto. 
 In Figura 6.17 sono mostrati due esempi dell’andamento del volume corrente nel tempo, 
visualizzati sul monitor del ventilatore meccanico. Il primo esempio è relativo al caso di 
assenza di irrigidimento della parete lobare (tensione di pilotaggio nulla), a cui corrisponde 
un valore di    pari a 16.96 ml. Il secondo esempio, relativo allo stesso lobo (quello del 
polmone destro), deriva invece da un parziale irrigidimento della parete lobare (tensione di 
pilotaggio pari a 0.5 V), a cui corrisponde un valore di    pari a 4.43 ml. 





Figura 6.17: Andamento nel tempo del volume corrente, direttamente visualizzato sul monitor del ventilatore 
meccanico. Il volume diminuisce (a destra) in seguito all’irrigidimento della parete lobare. 
 Come si può notare dai valori risultanti di VCI, riportati nelle tabelle 6.2 e 6.3, il 
volume VCI diminuisce all’aumentare della tensione di pilotaggio del regolatore di vuoto. 
Questo significa che il ventilatore meccanico percepisce l’aumento di rigidezza del sistema 
a valle e quindi, per garantire il livello di PPI impostata, introduce un volume minore di 
aria, da cui consegue una minore compliance del sistema.  
TENSIONE (V) VCI (ml) 
Lobo polmone dx 
VCI(ml) 
Lobo polmone sx 
VACUUM OFF 16.96 21.65 
0.25 6.37 8.67 
0.5 4.43 5.02 
0.75 3.1 4.14 
1 2.8 3.87 
1.25 2.63 3.8 
1.5 2.3 3.37 
2 2.26 3.04 
3 2.2 3 
4 2.1 2.98 
4.5 2.1 2.9 
Tabella 6.2: Risultati dei test eseguiti con PPI=35cmH2O. 




TENSIONE (V) VCI (ml) 
Lobo polmone dx 
VCI(ml) 
Lobo polmone sx 
VACUUM OFF 9.53 12.42 
0.25 3.85 3.65 
0.5 2.96 2.88 
0.75 2.65 2.86 
1 2.6 2.8 
1.25 2.5 2.58 
1.5 2.44 2.45 
2 2.26 2.3 
3 2.06 2.2 
4 1.86 2.02 
4.5 1.86 2 
Tabella 6.3: Risultati dei test eseguiti con PPI=20cmH2O 
 Nei grafici delle Figure 6.18 e 6.19, è riportato l’andamento della compliance, intesa 
come rapporto tra volume e pressione. al variare della tensione di pilotaggio del regolatore 
di vuoto. All’aumentare della tensione applicata in ingresso al regolatore di vuoto, si ha un 
andamento decrescente della compliance fino ad un certo punto, oltre il quale si ha una 
condizione di saturazione; in corrispondenza di tale saturazione, il sistema risulta 
eccessivamente rigido e il volume di aria introdotto dal ventilatore meccanico è pressoché 
costante. Quindi, per valori bassi di tensione si identifica il range di valori con cui è più 
facile simulare la variazione di rigidezza. Sulla base dei risultati soprariportati sono stati 
scelti i tre valori di tensione di pilotaggio del regolatore di vuoto (0, 0.25 e 1 V) che 
identificheranno i tre scenari di simulazione:  
 Lobo del polmone destro, compliance pari a 0.4765, 0.1925 e 0.13 ml/cmH2O. 
 Lobo del polmone sinistro, compliance pari a 0.621, 0.1825 e 0.14 ml/cmH2O. 
 





Figura 6.18: Andamento della compliance del lobo del polmone destro, al variare della tensione di pilotaggio del 
regolatore di vuoto, con PPI pari a 35 cmH2O ( curva blu) e 20 cmH2O (curva nera). 
 
Figura 6.19: Andamento della compliance del lobo del polmone sinistro, al variare della tensione di pilotaggio del 
regolatore di vuoto, con PPI pari a 35 cmH2O ( curva blu) e 20 cmH2O (curva nera). 
6.4.1 Calcolo della rigidezza dei singoli lobi a compliance variabile  
Per verificare l’effettiva variazione di rigidezza della camera lobare dopo aver applicato i 
tre livelli di vuoto prescelti, dedicati test di compressione sono stati portati a termine. 
Mentre i test di compressione effettuati per la caratterizzazione dei materiali (vedi 
paragrafo 5.2.2), sono stati condotti nella condizione di vuoto assente e vuoto massimo, in 
questo caso sono stati applicati i tre livelli di vuoto (101 kPa, 95 kPa e 80 kPa) scelti nella 
caratterizzazione precedente e garantiti mediante l’utilizzo del regolatore di vuoto. I 
campioni in esame sono 2: uno a scelta tra i tre che costituiscono il polmone destro e uno 




tra i due che vanno a simulare il polmone sinistro. Il setup necessario alla valutazione della 
rigidezza è composto dai seguenti elementi (Figura 6.20): 
 Instron 
 Base cilindrica di dimensioni compatibili con il campione in esame utilizzata  per 
imprimere la compressione in modo uniforme su tutta la superficie. 
 Dispositivo di supporto dedicato per garantire l'alloggiamento del campione nella 
macchina e per vincolarlo durante tutta la procedura. 
 Regolatore di vuoto ITV0090-2BN-Q (SMC).  
 Pompa del vuoto.  
 Interruttore ON/OFF. 
 Alimentatore per il regolatore di vuoto. 
 Scheda di acquisizione National Instrument NI USB-6008 
 
Figura 6.20: Setup per i test di compressione all'Instron, effettuati per valutare la variazione di rigidezza nei tre 
livelli di vuoto scelti. 
 Per ogni livello di vuoto applicato, modulato dalla tensione di pilotaggio del regolatore 
di vuoto, è stata acquisita la curva forza/spostamento (F- L); il test è stato ripetuto tre 
volte per ogni livello di vuoto e per ciascun  lobo, per poi mediare i risultati e derivare le 
curve riportate in Figura 6.21 e 6.22. Nella Tabella 6.4 sono riportati i valori della forza 
massima raggiunta a fine compressione per i tre diversi livelli di vuoto: 
 Fmax (N), Lobo dx Fmax (N), Lobo sx 
Vacuum OFF (0 V) 2.9025 3.105 
Vacuum Level 2 (0.25 V) 6.7825 8.668 
Vacuum Level 3 (1 V) 15.8098 21.557 
Tabella 6.4: Valori della forza massima raggiunta a fine compressione, nei tre livelli di vuoto, per i lobi del 
polmone destro e del polmone sinistro. 




 Come si può notare dai risultati riportati in Tabella 6.4, in entrambi i lobi, all’aumentare 
della tensione di pilotaggio del regolatore di vuoto si verifica un effettivo aumento della 
forza massima raggiunta a fine compressione. Alla luce di questi risultati è possibile quindi 
concludere che all’aumentare della pressione di vuoto applicata, si ha un aumento della 
rigidezza della parete lobare, dal quale consegue la riduzione della compliance. 
 
Figura 6.21: Curve relative alla compressione del lobo rappresentante i tre lobi del polmone destro, ottenute nei 
tre livelli di vuoto. 
 
Figura 6.22: Curve relative alla compressione del lobo rappresentante i due lobi del polmone sinistro, ottenute nei 
tre livelli di vuoto. 




6.5 Dimensionamento e realizzazione dell’albero 
respiratorio 
Il circuito di tubi che collega le cinque camere lobari al ventilatore polmonare è stato 
accuratamente progettato al fine di simulare la resistenza al flusso aereo esercitata dalle vie 
respiratorie del neonato, che, da letteratura è definita essere nel range [15-60] cmH2O/(l/s). 
Nella prima fase di progettazione è stato effettuato il dimensionamento teorico del circuito, 
mediante l’applicazione della legge di Poiseuille, che definisce la relazione tra la portata Q 
e il gradiente pressorio  P in un condotto di raggio r e lunghezza l: 
                                                     
    
   
                                                     (22) 
dove η è il coefficiente di viscosità del fluido (1.81 10-5 Pa s, viscosità dell’aria). Dalla 
legge di Poiseuille è possibile ricavare la resistenza al flusso, secondo la seguente 
relazione: 




   
   
                                           (23)  La 
condizione di partenza del dimensionamento impone lo stesso valore pressione (indicata 
con P nello schema del circuito meccanico (Figura 6.23) in corrispondenza di ogni lobo.    
 
Figura 6.23: Schema di riferimento per il dimensionamento del circuito dell'albero respiratorio, in cui sono 
riportate le lunghezze di ogni segmento. 
 Per facilitare i calcoli del dimensionamento si è fatto riferimento al circuito elettrico 
equivalente associando ad ogni segmento di tubo una resistenza elettrica (Figura 6.24). 
Considerando le resistenze in serie e in parallelo, è stato possibile definire le seguenti 
relazioni: 




 RL= (R3//R3//R3)= R3/3, RR= (R4//R4)= R4/2. 




Figura 6.24: Circuiti elettrici equivalenti, ottenuti con resistenze in serie e in parallelo. 
 Inoltre, secondo l’equazione di continuità, la portata totale del circuito è costante 
mantenendo l’equilibrio tra la velocità del fluido e la sezione del condotto nel corso delle 
varie biforcazioni (Figura 6.25). 
 
Figura 6.25: Andamento del flusso nei vari segmenti del circuito, secondo l’equazione di continuità. 
Da tale condizione derivano le seguenti relazioni: 
 R3= P/(Q/6), R4= P /(Q/4)  R4=(2/3)R3. 
 RR=R4/2=(2/3R3)/2=R3/3, RL=R3/3  RR=RL  RRR=RLL  RA=RLL/2=RRR/2. 
Dall’equivalenza del circuito elettrico e quello meccanico si ottiene: 
 ΔV=RTOTI,  ΔP=RTHQ  RTOT=RTH. 




dove RTH indica la resistenza teorica. E’ importante specificare che la legge di Poiseuille, 
sulla quale si basa il dimensionamento del circuito, tiene conto solo del flusso laminare. La 
resistenza effettiva del circuito dipende invece anche dal flusso turbolento, che si genera 
soprattutto in corrispondenza delle biforcazioni. Per questo motivo la resistenza teorica 
viene impostata a 30 cmH2O/(l/s), un valore sufficientemente basso (il range di riferimento 
era 15-60 cmH2O/(l/s)) da garantire un ampio margine di sicurezza e quindi assicurare che 
la resistenza sperimentale misurata sul circuito finale non risulti troppo alta rispetto al 
range fisiologico. Mediante un programma implementato in Matlab sono stati eseguiti tutti 
i calcoli relativi alle relazioni sopra riportate e sono stati ottenuti i seguenti valori: 
 l1= 0.2 m, r1= 2 mm; 
 l2= 0.05 m, r2= 1 mm; 
 l3= 0.158 m, r3= 1 mm; 
 l4= 0.1053 m, r4= 1 mm; 
 Sulla base di questi risultati è stato successivamente realizzato il circuito, utilizzando 
dei tubi in silicone con raggio interno di 1 e 2 mm e opportuni raccordi per connettere i 
diversi segmenti fra loro. Per limitare le perdite è stato avvolto del parafilm in 
corrispondenza delle giunture.  
 La fase successiva alla realizzazione del circuito consiste nel valutare la resistenza 
(sperimentale) che tale circuito offre al flusso aereo e il setup utilizzato è composto dai 
seguenti componenti (Figura 6.26): 
 Compressore Werther International S.A. 30/6. 
 Sensore di pressione Honeywell 40PC015G. 
 Scheda di acquisizione National Instruments NI USB-6008. 
 Interfaccia LabVIEW per la gestione dei segnali in ingresso e in uscita dal circuito. 
 Mediante un apposito connettore il circuito è stato collegato al compressore, che è stato 
impostato ad una pressione di 0.5 bar. Con il sensore è stata rilevata la pressione in uscita 
da uno dei cinque rami, sigillando contemporaneamente le estremità degli altri quattro. La 
stessa operazione è stata ripetuta per tutti i cinque rami. Nella Tabella 6.5 sono riportati i 
valori di pressione in uscita da ogni ramo e la pressione in uscita dal sistema di 
collegamento al compressore, che corrisponde proprio alla pressione in ingresso al circuito. 
Come si nota dai valori riportati in tabella, le pressioni in uscita dai cinque rami hanno 




valori confrontabili ed è quindi verificata la condizione di partenza del dimensionamento 
teorico. Sul datasheet del compressore è riportato l’andamento del flusso in funzione della 
pressione generata e in questo caso si ha un flusso di 23 l/min per una pressione di 0.5 bar 
(Figura 6.27). 
 
Figura 6.26: Setup utilizzato per la misurazione della resistenza sperimentale: circuito opportunatamente 
collegato al sensore di pressione (sinistra) e al compressore (destra). 







Tabella 6.5: Valori di pressione acquisiti in uscita dai rami del polmone destro (Pd), del polmone sinistro (Ps) e 
all’ingresso del circuito (P0). 
 Conoscendo quindi il valore del flusso, è possibile calcolare la resistenza sperimentale: 
  ̅= 334.35 cmH2O (Pressione mediata sui cinque lobi). 
  P = P0- ̅ = 17.26 cmH2O (Gradiente pressorio). 
 RS =  P/ Q = 45.03 cmH2O/(l/s) (Resistenza sperimentale). 
 La resistenza sperimentale risulta effettivamente superiore alla resistenza teorica (i.e. 30 
03 cmH2O/(l/s)), ma comunque appartenente al range di riferimento fornito dai medici e 
validato in letteratura, quindi il dimensionamento teorico risulta accettabile per il corretto 
funzionamento del sistema. Come già detto in precedenza, le assunzioni alla base 
dell'utilizzo della legge di Poiseuille sono troppo restrittive per il circuito che si sta 




analizzando, ma, tenuto conto delle eventuali problematiche ad essa connessa, rappresenta 
comunque una buona base teorica per il dimensionamento del circuito.  
 
Figura 6.27: Grafico del flusso del compressore, in funzione della pressione impostata. 
 Per un corretto dimensionamento del circuito, le resistenza offerte dai due rami del 
circuito stesso devo coincidere. Misure successive sono state eseguite per valutare le 
resistenze offerte dal ramo sinistro e destro e quindi validare il dimensionamento nella sua 
totalità. È stato separato il ramo destro dal ramo sinistro (Figura 6.28) ed è stata applicata 
su entrambi la stessa procedura di misurazione descritta in precedenza per l’intero circuito. 
 
Figura 6.28: Schema del circuito, in cui è evidenziato il ramo del polmone destro (rosso) e quello del polmone 
sinistro (blu) e circuito elettrico equivalente, con relative resistenze elettriche. 
 Dai risultati riportati nelle tabelle 6.6 e 6.7 è possibile ricavare le resistenze Rs e Rd: 
    
    ̅ 
 
 43.32 cmH2O/(l/s), resistenza del ramo del polmone destro. 
    
    ̅ 
 
 45.35 cmH2O/(l/s), resistenza del ramo del polmone sinistro. 




 Dai valori ottenuti è possibile verificare che il ramo destro e il ramo sinistro del circuito 
offrono resistenze di valori confrontabili, in accordo con l’anatomia del sistema polmonare 
umano.  










Tabella 6.7: Valori di pressione in uscita dai rami del polmone sinistro. 
 In conclusione, quindi, il circuito così realizzato risulta adeguato per simulare l’albero 
respiratorio e la resistenza al flusso aereo da esso esercitata. 
6.6 Integrazione e assemblaggio del prototipo finale 
L'ultima fase di questo lavoro di tesi ha coinvolto l'assemblaggio dei diversi componenti 
progettati, realizzati e validati come descritto nei capitoli precedenti. Il sistema così 
assemblato è stato quindi caratterizzato nella sua totalità al fine di validare l'idea di 
utilizzare il principio fisico del granular jamming per replicare la variazione di compliance 
in un simulatore polmonare neonatale. 
 Ogni singolo lobo è stato sigillato con un sistema di chiusura in Derlin (Figura 6.29a) 
progettato per sigillare ermeticamente la camera lobare e per ospitare due fori di diametro 
pari a 5 mm utilizzati per inserire un tubo in silicone necessario per collegare il sensore di 
pressione (MS1451-005-GT) alla camera interna del lobo, e per collegare in modo stabile 
l'albero respiratorio. Per quanto riguarda l'albero respiratorio in silicone, il foro è stato 
filettato per consentire l’avvitamento di un portagomma che garantisce una connessione 
più stabile e quindi minor perdite del circuito. La versione finale di un lobo polmonare con 
assemblati tutti i componenti del sistema è riportata in Figura 6.29b.   
 Considerando l'applicazione clinica del simulatore così realizzato, è stato necessario 
progettare un supporto in Derlin sul quale sono stati posizionati i cinque lobi (Figura 6.30). 
La struttura così ottenuta risulta stabile, compatta e facilmente trasportabile. Entrando nel 




dettaglio del sistema finale, sui due piani del supporto sono stati realizzati cinque fori, 
attraverso i quali viene fatta passare la base cilindrica di ciascun lobo; i cinque fori sono 
stati opportunamente dimensionati in modo da garantire un appoggio stabile del lobo e 
contemporaneamente assicurarne una ventilazione ottimale, ovvero senza costringere il 
silicone delle camere a rimanere confinato nel foro impedendo al lobo stesso di espandersi. 
Ogni lobo è connesso al corrispettivo ramo dell’albero respiratorio, che è ospitato nella 
parte inferiore del sistema. L'altezza finale del supporto è stata calcolata per garantire 
linearità all'albero respiratorio e quindi per evitare brusche interruzioni al flusso di aria che 
potrebbero indurre resistenze diverse da quelle che sono state imposte nel calcolo delle 
dimensioni del sistema e quindi modificare il funzionamento finale del simulatore. 
 
Figura 6.29: Sistema di chiusura del lobo (a) e prototipo finale del lobo (b). 
 
Figura 6.30: Prototipo finale del simulatore polmonare neonatale, con apposito sistema di supporto. 




 Il prototipo finale del simulatore così realizzato è costituito dai seguenti elementi 
(Figura 6.31): 
 Cinque camere in silicone inglobate in una camera esterna riempita con materiale 
granulare (i.e. zucchero) per simulare la variazione di compliance del singolo lobo 
attraverso il principio fisico del granular jamming (i due lobi del polmone sinistro e 
i tre lobi del polmone destro). 
 Circuito di tubi in silicone che simulano l'albero respiratorio in termini di resistenze 
al flusso. 
 Cinque sensori di pressione (MS1451-005-GT, Measurement Specialties), per il 
monitoraggio continuo della pressione all’interno dei lobi durante la simulazione. 
 Sistema di supporto in Derlin. 
 Ventilatore polmonare neonatale (BEAR CUBr750 PSV Infant Ventilator). 
 Scheda di acquisizione National Instruments NI USB-6353. 
 Sistema di modulazione del vuoto, costituito in questo caso da un solo regolatore di 
vuoto (ITV0090-2BN-Q, SMC), connesso al lobo posteriore del polmone sinistro, 
ma estendibile all'intero sistema aggiungendo altri 4 regolatori come questo e 
implementando i comandi per il pilotaggio della modulazione del vuoto 
nell’interfaccia LabVIEW utilizzata nel simulatore. 
 Pompa del vuoto. 
 Alimentatore per regolatore di vuoto. 
 Interruttore ON/OFF per l’alimentazione del regolatore di vuoto. 
 Interfaccia grafica implementata in LabView.  
 Nelle tabelle 6.8 e 6.9, sono mostrate le connessioni elettriche dei cinque sensori di 
pressione e del regolatore di vuoto. 





Figura 6.31: Setup completo del simulatore polmonare neonatale. 
 
Sensori di pressione Connessioni elettriche alla DAQ 
Output + AI20+, AI7+, AI2+, AI3+, AI4+ 
Supply + +5 V 
Output - AI20-, AI7-, AI2-, AI3-, AI4- 
Supply - GND 
Tabella 6.8: Connessioni elettriche dei cinque sensori di pressione. 
Regolatore di vuoto Connessioni elettriche 
Output  AO0 
Supply + +24 V (Alimentatore) 
Supply - GND 
Tabella 6.9: Connessioni elettriche del regolatore di vuoto. 
6.7 Interfaccia utente per il controllo del simulatore da 
parte del personale medico 
Per permettere all'operatore di impostare i parametri della simulazione e monitorare il 
comportamento del sistema nel corso della simulazione è stata sviluppata un’interfaccia 
LabView, il cui schema a blocchi è mostrato nella Figura 6.34. L’interfaccia è una delle 
parti più importanti di un simulatore, è il punto di contatto tra il medico e il sistema e 
costituisce il "biglietto da visita" del simulatore, soprattutto da un punto di vista puramente 
formativo; attraverso l'interfaccia l'istruttore imposta l'ambiente della simulazione e 
controlla l'apprendimento del discente. Nel caso del sistema oggetto di questo lavoro di tesi 




l'interfaccia grafica è costituita da tre finestre diverse, per rappresentare in modo chiaro e 
immediato tutti i parametri di interesse della simulazione. Obiettivo della fase di 
progettazione dell'interfaccia era quello di renderla semplice ed intuitiva, immediata e 
facilmente adattabile alle diverse situazioni cliniche, così da garantirne l’utilizzo 
nell’ambito della formazione del personale medico.  
 In Figura 6.32 è mostrata la finestra principale dell’interfaccia, tramite cui è possibile 
impostare il livello di compliance per ogni lobo e visualizzarne i valori nei riquadri 
sottostanti. Poiché, come precedentemente accennato, l’offset della curva di calibrazione 
del sensore di pressione tende a variare nel tempo, è importante che il tasto ‘TARATURA 
OFFSET’ sia premuto prima di avviare la simulazione. In questo modo, dopo aver premuto 
il tasto in condizione di pressione atmosferica (ventilatore polmonare spento), il software 
acquisisce il segnale in uscita dal sensore, calcola la media di tutti i campioni del segnale e 
inserisce il valor medio nell’equazione relativa al sensore. Tale valor medio corrisponde 
all’offset della curva di calibrazione del sensore e il numero di campioni su cui viene 
effettuata la media dipende dalla finestra temporale in cui il tasto resta premuto. È 
preferibile eseguire la procedura di taratura degli offset per circa 1 minuto, così da 
assicurare una misura più precisa. Grazie a questa procedura il valore dell’offset di ogni 
sensore di pressione può essere calcolato e aggiornato prima di ogni simulazione, così da 
garantire un monitoraggio accurato della pressione interna a ciascun lobo. 
  Nella seconda finestra (Figura 6.33) dell’interfaccia sono riportati i grafici relativi 
alla pressione interna di ciascun lobo polmonare.  Nel dettaglio, il segnale visualizzato nel 
grafico dell’interfaccia, deriva da operazioni di filtraggio (Filtro di Butterworth, grado 2, 
frequenza di taglio pari a 4Hz) ed elaborazione del segnale di tensione in uscita dal sensore 
di pressione. Dal segnale di pressione di ciascun lobo, a sua volta, viene ricavato 
l’andamento del volume di aria corrente per ciascun lobo, ottenuto moltiplicando il segnale 
di pressione per la compliance di ogni lobo (Figura 6.35) e riportato nella finestra 3 
dell'interfaccia. È stato verificato che, nella condizione di compliance impostata, la somma 
dei volumi dei cinque lobi, riportati nell’interfaccia, ha valore confrontabile con il volume 
totale corrente mostrato sul monitor del ventilatore polmonare.  





Figura 6.32: Finestra principale dell'interfaccia, utilizzata per la regolazione della compliance e per la taratura 
degli offset dei sensori di pressione. 
 
Figura 6.33: Seconda finestra dell'interfaccia, dedicata al monitoraggio della pressione interna a ciascun lobo. 
 





Figura 6.34: Diagramma a blocchi dell’interfaccia del simulatore polmonare neonatale. 





Figura 6.35: Finestra dell'interfaccia dedicata al monitoraggio del volume corrente di aria in ciascun lobo. 
6.8 Validazione e testing del prototipo finale 
Nell’ultima fase del presente lavoro di tesi è stato validato il principio alla base della 
progettazione e della realizzazione del prototipo finale: è stata valutata la variazione di 
compliance polmonare, al variare della rigidezza della parete dei lobi, simulando quindi un 
malfunzionamento parziale del sistema respiratorio neonatale. Il prototipo è stato collegato 
direttamente al ventilatore polmonare, osservando fin da subito una corretta ventilazione di 
tutti e cinque i lobi polmonari. Visualizzando la finestra dell’interfaccia relativa alle 
pressioni (finestra 2), è stato possibile osservare un buon equilibrio del circuito, ovvero 
pressioni all’interno dei cinque lobi di valori confrontabili fra loro e corrispondenti ai 
parametri impostati dal ventilatore. Al fine di valutare i meccanismi di adattamento del 
ventilatore alle variazioni di compliance del simulatore, è stato valutato il volume corrente 
inspiratorio, al variare della rigidezza della parete dei lobi, nei tre scenari di simulazione 
prescelti. Avendo a disposizione un solo regolatore di vuoto, è stata fatta variare la 
rigidezza della parete di uno dei due lobi del polmone sinistro (lobo posteriore, numero 4). 
Così come nella procedura dedicata al singolo lobo (descritta nel paragrafo 6.4), anche in 
questo caso si è ricavato il valore di compliance dal rapporto fra il gradiente volumetrico 
indotto, in termini di volume corrente inspiratorio, e gradiente pressorio applicato. Nel 
dettaglio, il gradiente applicato al sistema corrisponde a 20 cmH2O (PEEP=0, PIP=20 




cmH2O). Come si può notare dai valori riportati in Tabella 6.10, anche solo variando la 
rigidezza della parete di un solo lobo, da cui deriva una diminuzione della compliance 
polmonare totale, il ventilatore percepisce tale variazione e reagisce modificando il volume 
di aria introdotto nel sistema. 
 Compliance Lobo 4 VCI (mL) Compliance polmonare 
(mL/cmH2O) 
Livello 1 29.3 1.465 
Livello 2 26.4 1.32 
Livello 3 24.1 1.2 
Tabella 6.10: Valori di compliance polmonare del sistema completo, al variare della compliance di un solo lobo. 
 Avendo progettato il sistema per includere nel prototipo completo più regolatori di 
vuoto, uno per ciascun lobo, è possibile regolare in modo indipendente la rigidezza dei 
diversi lobi e quindi simulare in modo ancor più realistico variazioni di compliance 
polmonare parziali o totale, garantendo così molteplici scenari di simulazione. 
 








Il presente lavoro di tesi si colloca nel campo di ricerca della simulazione in ambito clinico 
e ha come obiettivo la realizzazione di un simulatore polmonare neonatale a compliance 
variabile, sfruttando il principio fisico del granular jamming.  
 Dallo studio preliminare dei simulatori polmonari neonatali attualmente disponibili in 
commercio o sviluppati nei più importanti laboratori di tutto il mondo, è emersa la 
necessità di avere un sistema in grado di riprodurre l’apparato respiratorio neonatale sia dal 
punto di vista anatomico che funzionale, ma garantire contemporaneamente un’interfaccia 
user-friendly per facilitarne l’uso da parte del personale clinico nei corsi di formazione e 
training. Un aspetto fondamentale della fisiologia polmonare umana da tenere in 
considerazione nello sviluppo di un simulatore polmonare è la variazione di compliance, 
fenomeno particolarmente accentuato nei neonati prematuri o in neonati con condizioni 
patologiche, quali ad esempio la sindrome da distress respiratorio. Data quindi la necessità 
di avere una rappresentazione ad alta fedeltà della fisiologia polmonare, la scelta 
progettuale è ricaduta su un sistema multi-compartimentale, costituito da due 
compartimenti che riproducono il polmone sinistro e tre compartimenti che riproducono il 
polmone destro. L’aspetto innovativo che caratterizza questo sistema risiede nella 
possibilità di regolare in modo indipendente la compliance di ogni compartimento, 
mediante l’applicazione del principio del granular jamming come metodo di variazione 
della rigidezza, potendo così simulare condizioni localizzate di barotrauma e quindi un 
malfunzionamento parziale dell’organo. Inoltre, punto di forza di questo simulatore è la 
possibilità di connetterlo a un dispositivo realmente presente in ambito clinico, quale il 
ventilatore polmonare, ricreando l’ambiente tipico dei reparti di Neonatologia.  
 Nel dettaglio, il simulatore è costituito da una struttura a cinque camere 
opportunatamente connesse ad una rete di tubi in silicone, che rappresenta il sistema di 
conduzione delle vie aeree. Ciascun lobo è stato realizzato utilizzando una sfera in silicone, 




dimensionata secondo i parametri fisiologici del sistema respiratorio di un neonato a 
termine di circa 3 Kg. In ingresso a ciascun lobo è posizionato un sensore di pressione, che 
assicura un continuo monitoraggio della pressione interna. La parete dei lobi è stata 
opportunamente progettata per garantire l'applicazione del principio fisico del granular 
jamming e una regolazione indipendente della rigidezza di ciascun lobo. Il granular 
jamming è un fenomeno fisico che avviene nei materiali granulari in seguito ad una 
variazione di variabili termodinamiche, come temperatura e densità, o di variabili 
meccaniche, come l’applicazione di uno stress. Tale processo provoca una transizione di 
fase nella struttura, con conseguente variazione di rigidezza del sistema, che identifica il 
passaggio dallo stato liquid-like (stato unjammed) allo stato solid-like (stato jammed). 
L’idea che sta alla base del simulatore sviluppato in questo lavoro di tesi consiste 
nell'utilizzo del granular jamming per variare la rigidezza della parete di ciascun lobo 
mediante l’applicazione del vuoto all’interno della struttura granulare di cui la parete è 
costituita. Nello specifico, ciascun lobo è costituito da due camere sferiche concentriche, la 
parete di ciascuna sfera è costituita da membrane diverse e lo spazio vuoto tra le due 
camere è riempito con del materiale granulare nel quale viene applicato il vuoto mediante 
un tubo condotto fuori dal sistema e collegato alla pompa del vuoto. Il cambiamento nella 
parte granulare del sistema da soft a rigido fa si che si possa simulare un aumento della 
rigidezza del lobo all’aumentare della pressione del vuoto e quindi una riduzione della 
compliance, essendo quest'ultima definita come il rapporto tra il gradiente di pressione e 
quello volumetrico. La necessità di regolare la pressione del vuoto all'interno delle camere 
concentriche richiede l'uso di un regolatore di vuoto, interposto tra il lobo e la pompa del 
vuoto e controllato mediante un segnale di tensione (i.e. tensione di pilotaggio).   
 Allo scopo di realizzare, quindi, un simulatore innovativo, che sfrutti il jamming per 
indurre un cambio di rigidezza nel sistema, uno studio approfondito della teoria fisica del 
granular jamming è stato portato a termine durante la prima fase del presente lavoro di tesi. 
Da questa prima analisi è emersa la presenza di due componenti fondamentali alla base dei 
meccanismi che caratterizzano la transizione di fase caratteristica del jamming: i grani e la 
membrana che li contiene in un volume limitato. A tale scopo, la prima fase sperimentale 
del lavoro si è focalizzata sul design e la realizzazione dei lobi polmonari; sono stati 
condotti dei test di compressione su un singolo lobo al fine di valutare la performance del 
granular jamming al variare dei materiali granulari e del tipo di membrana utilizzata. I 
materiali granulari testati sono i seguenti: caffè, sale, zucchero, cous cous, quinoa e sabbia. 




Il caffè, il sale e lo zucchero sono elementi già citati in letteratura, mentre gli altri sono 
stati selezionati per indagare le loro particolari proprietà e l’influenza che queste hanno 
sulla performance del granular jamming. I due tipi di membrana testati sono stati realizzate 
con silicone Ecoflex-0030, interessante per le sue proprietà meccaniche, e il latex, 
normalmente utilizzato in applicazioni che sfruttano il principio del granular jamming. I 
risultati dei test di compressione, basati sul rapporto tra la forza massima ottenuta in 
condizione di vuoto applicato e in assenza di vuoto, hanno condotto alla scelta conclusiva 
dei materiali ottimali per la realizzazione dei lobi, ovvero grani di zucchero e membrana di 
silicone Ecoflex-0030 (con spessore pari a 1 mm). Ulteriori prove sperimentali sono state 
eseguite per individuare la migliore configurazione strutturale del lobo. Nel dettaglio, sono 
stati effettuati dei test di bending per valutare la distribuzione del vuoto nella struttura 
granulare del lobo, applicando il vuoto con un solo tubo posizionato in un lato della sfera, e 
verificando l’eventuale necessità di aggiungere un secondo tubo dal lato opposto del 
sistema. Dai risultati dei test emerge una lieve disomogeneità della distribuzione del vuoto, 
che risulta però trascurabile rispetto ai risultati ottenuti e al tipo di applicazione clinica. 
Tenendo in considerazione i vincoli di ingombro che il sistema finale deve rispettare, la 
scelta progettuale è stata quella di utilizzare un solo tubo posizionato in un lato della 
camera esterna del lobo polmonare e di applicare il vuoto per 5 minuti prima di procedere 
alla misurazione della pressione e del volume corrente per far si che ci sia una 
distribuzione omogenea del vuoto in tutta la struttura proprio per il fatto di avere un solo 
tubo in un lato della sfera.  
 In parallelo alla realizzazione dei lobi polmonari e allo studio del granular jamming, è 
stata portata a termine la progettazione dell’albero respiratorio, basata sulla simulazione 
della resistenza al flusso aereo esercitata dalle vie respiratore del neonato. Questa fase del 
lavoro di tesi ha richiesto un primo approccio teorico e una successiva verifica 
sperimentale. Il dimensionamento teorico si basa sulla legge di Poiseuille (anche se non 
totalmente in linea con la situazione che stiamo simulando) e sull’equazione di continuità 
della portata; per facilitare i calcoli si è fatto riferimento al circuito elettrico equivalente, 
associando una resistenza elettrica a ogni segmento di tubo. Facendo riferimento ai risultati 
ottenuti nel dimensionamento delle resistenze, è stato realizzato il circuito finale con tubi 
di silicone con diametro noto e appositi connettori. La resistenza sperimentale, misurata sul 
circuito meccanico così realizzato, risulta effettivamente appartenente al range di valori 
fornito dai medici e validato in letteratura (15-60 cmH2O/(l/s)), che fa riferimento ad un 




neonato a termine di 3 Kg. Il dimensionamento teorico è quindi accettabile per il corretto 
funzionamento del sistema e ha permesso la realizzazione di un circuito di tubi in grado di 
simulare la resistenza al flusso aereo esercitata dalle vie aeree del neonato a termine. Per 
valutare ulteriormente la correttezza del dimensionamento, è stata valutata la resistenza 
offerta dal ramo destro e dal ramo sinistro del circuito. I risultati di tali prove sperimentali 
dimostrano che i due rami offrono resistenze di valori confrontabili, rispettando l’anatomia 
del sistema polmonare umano.  
 Prima di procedere all’assemblaggio del sistema finale, si è affrontata la fase di 
valutazione della compliance del singolo lobo polmonare. Il sistema di modulazione del 
vuoto, grazie al quale è possibile regolare in modo indipendente la rigidezza della parete di 
ciascun lobo, si basa sull’utilizzo dei regolatori di vuoto. Regolando la tensione di 
pilotaggio in ingresso al regolatore di vuoto, è possibile infatti controllare la pressione di 
vuoto applicata alla parete del lobo e quindi il suo livello di rigidezza. Da tale variazione di 
rigidezza consegue una variazione della compliance del lobo, che viene valutata 
connettendo il lobo direttamente al ventilatore polmonare. In seguito all’applicazione di un 
gradiente pressorio sul lobo, impostato vincolando i parametri di PIP e PEEP al ventilatore, 
si è valutato il gradiente di volume indotto in termini di volume corrente inspiratorio, 
riportato sul monitor del ventilatore che corrisponde al volume di aria introdotto nel 
sistema. Il gradiente pressorio è stata impostato prima a 35 cmH2O, per un maggiore 
variazione di volume, e poi a 20 cmH2O, valore di pressione che rientra nel range 
tipicamente utilizzato nella realtà clinica. Dal rapporto del gradiente di volume indotto e il 
gradiente di pressione imposto, si ottiene il valore di compliance del sistema. L’operazione 
è stata ripetuta per ogni livello di vuoto, quindi al variare della rigidezza della parete del 
lobo, modulata mediante la tensione di pilotaggio del regolatore di vuoto. I risultati ottenuti 
dimostrano che al variare della tensione di pilotaggio del regolatore di vuoto, e quindi al 
variare della rigidezza della parete del lobo, si hanno valori diversi di compliance. In 
seguito ad un aumento della rigidezza della parete, infatti, il ventilatore percepisce una 
riduzione di compliance e quindi, a parità di gradiente pressorio impostato, introduce un 
minor volume di aria. Nello specifico, il valore della compliance diminuisce all’aumentare 
della tensione di pilotaggio, fino ad un certo punto, oltre il quale si ha una condizione di 
saturazione. Oltre un certo livello di vuoto applicato, infatti, il sistema risulta 
eccessivamente rigido e il volume di aria introdotto dal ventilatore meccanico risulta 
pressoché costante. Il range [0-1] V della tensione di pilotaggio del regolatore di vuoto 




identifica la migliore condizione di lavoro, in cui si ha il più ampio range di variazione 
della compliance del lobo. Per completezza della caratterizzazione, sono stati effettuati test 
di compressione secondo la stessa procedura dei test iniziali, dimostrando l’effettiva 
variazione di rigidezza della struttura, nei tre livelli di vuoto scelti (101 Pa, 95 kPa e 80 
kPa). Alla luce di questi risultati è possibile quindi concludere che all’aumentare del livello 
di vuoto applicato, si ha un aumento della rigidezza della parete lobare, dal quale consegue 
la riduzione della compliance. Dopo aver valutato la variazione di compliance del singolo 
lobo, è stato possibile estendere il metodo di variazione della rigidezza al sistema totale, 
simulando così un malfunzionamento parziale del sistema respiratorio neonatale.   
 La fase conclusiva del presente lavoro di tesi si è incentrata quindi sull’assemblaggio e 
la validazione tecnica del prototipo finale, integrando i diversi componenti progettati, 
realizzati e validati. Per facilitare l’integrazione delle diverse componenti è stato realizzato 
un sistema di supporto, sul quale sono stati posizionati i cinque lobi, connessi alla rete di 
tubi che riproduce l’albero respiratorio, così da rendere il sistema stabile, compatto e 
facilmente trasportabile. Ciascun lobo è stato sigillato ermeticamente con un sistema di 
chiusura apposito, in Derlin, che garantisce una connessione stabile del corrispondente 
ramo dell’albero respiratorio. Sul sistema di chiusura è presente un secondo foro per 
l’inserimento del tubo di collegamento al sensore di pressione, così da garantire il 
monitoraggio della pressione interna di ciascun lobo. Per garantire un facile controllo del 
simulatore da parte del personale clinico, è stata implementata in LabView un’interfaccia 
semplice e intuitiva. L’interfaccia è costituita da tre finestre e permette di impostare il 
livello di compliance per ogni lobo in modo indipendente, monitorare il funzionamento del 
sistema e visualizzare i dati acquisiti, sia per quanto riguarda la pressione interna che il 
volume del lobo. Nel dettaglio, la prima finestra permette di effettuare la procedura di 
taratura degli offset dei sensori di pressione, che tendono a variare nel tempo, e regolare la 
compliance dei cinque lobi. Le altre due finestre assicurano il monitoraggio real-time delle 
pressioni e dei volumi interni, nel corso della simulazione. Aggiungendo al setup finale 
tutti gli elementi necessari al funzionamento del simulatore, è stato possibile procedere con 
la fase di validazione tecnica. La validazione tecnica del sistema finale è stata eseguita con 
lo stesso approccio applicato al singolo lobo. Il sistema è stato collegato al ventilatore 
polmonare, mediante il circuito di tubi dell’albero respiratorio e, in seguito al gradiente 
pressorio applicato, si è valutato il gradiente di volume indotto, ottenendo il valore di 
compliance polmonare totale. Avendo a disposizione un solo regolatore di vuoto, la 




procedura di validazione è stata eseguita regolando la rigidezza della parete di un solo lobo 
su cinque, ovvero il lobo posteriore del polmone sinistro. All’accensione del ventilatore 
meccanico, si osserva una corretta ventilazione di tutti e cinque i lobi.  All’aumentare della 
rigidezza del lobo, il ventilatore attua il meccanismo di adattamento, riducendo il volume 
introdotto nel sistema totale, a parità di gradiente pressorio impostato. Da una minore 
variazione di volume deriva quindi una minore compliance polmonare,  riferita al sistema 
nella sua totalità. Dai risultati raggiunti durante la validazione tecnica è possibile quindi 
concludere che, anche solo variando la rigidezza della parete di un solo lobo su cinque, il 
ventilatore meccanico interviene riducendo il volume corrente inspiratorio, per garantire la 
pressione impostata. Il sistema sviluppato nel presente lavoro di tesi risulta avere una 
buona interazione e costituisce uno strumento di supporto per il personale clinico, per 
approfondire l’interazione tra il paziente e il ventilatore, e in particolare le dinamiche di 
adattamento del ventilatore alle variazioni di compliance polmonare. Una possibile 
ottimizzazione del sistema include l’integrazione degli altri quattro regolatori di vuoto, 
grazie ai quali sarebbe possibile controllare la rigidezza dei restanti lobi e quindi simulare 
diversi scenari clinici, valutando le diverse dinamiche di adattamento del ventilatore 
meccanico alle variazioni di compliance polmonare totale. Il simulatore sviluppato nel 
presente lavoro di tesi identifica quindi uno strumento di supporto al personale clinico, per 
approfondire l’interazione tra il neonato e il ventilatore, e in particolare le dinamiche di 
adattamento del ventilatore alle variazioni di compliance polmonare. In conclusione, il 
presente lavoro di tesi ha dimostrato la possibilità di applicare il principio fisico del 
granular jamming come metodo di variazione di rigidezza del simulatore polmonare, dando 
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